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OBIETTIVI DEL PROGETTO DI TESI 
 
L’obiettivo dell’attività di ricerca descritta in questa tesi è fornire le linee guida 
per la progettazione di una protesi esterna di ginocchio per un paziente che ha 
subito un’amputazione transfemorale o è parzialmente privo dell’arto inferiore 
a causa di malformazioni congenite.  
Scopo della protesi è il raggiungimento di parte delle funzionalità proprie 
dell'arto sano: la possibilità di camminare ed un recupero estetico dell'integrità 
della persona sono essenziali per permettere l'autonomia del soggetto ed un suo 
reinserimento sociale e lavorativo.  
L'importanza di questi aspetti è stata percepita fin dall'antichità, tanto che si 
può far risalire la nascita della scienza protesica fino alla civiltà Egizia [1]. 
Tuttavia occorre attendere il XIX secolo perchè la protesi d'arto inferiore 
divenga uno strumento evoluto ed inizino a comparire surrogati delle 
articolazioni. Un deciso miglioramento si ha con la Prima Guerra Mondiale in 
seguito alla quale fu avvertita, soprattutto negli Stati Uniti e in Germania, la 
necessità di trattare e riabilitare opportunamente gli innumerevoli reduci 
amputati. 
Attualmente, grazie all'introduzione di nuovi materiali e tecnologie e ad una 
maggiore conoscenza della fisiologia del cammino, è possibile avere accesso a 
protesi sempre più sofisticate ed efficienti. 
La comprensione del cammino, uno dei pilastri su cui poggia la scienza 
protesica dell'arto inferiore, resta tuttavia incompleta e continua a presentare 
aspetti controversi. Questo fatto è dovuto alla notevole complessità del 
problema da studiare a causa della grande variabilità presente tra diversi 
individui e la difficoltà di indagine, propria dei sistemi biologici, che risiede 
nella problematica separazione dei parametri da studiare. 
La complessità del cammino e di altre attività legate alla deambulazione si 
riflette sulla progettazione della protesi e sulla valutazione delle sue 
prestazioni. Tale complessità è oltretutto accresciuta dalla profonda influenza 
di numerosi parametri quali il livello di amputazione o malformazione, la 
lunghezza del moncone, lo stato del moncone e dei suoi muscoli residui e la 
presenza di patologie.  
A questo va aggiunto che, qualunque protesi venga utilizzata, essa impone 
delle limitazioni ed alterazioni che vengono compensate con strategie 
personali. Quasi tutte le protesi d'arto inferiore attualmente in commercio, 
infatti, mancano di attuatori che sostituiscano i muscoli, risultando quindi 
“passive”, ovvero poste in movimento solo grazie agli spostamenti del 
moncone. 
L'approccio comunemente adottato nella progettazione è quello di cercare di 
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mimare il cammino “normale” nel tentativo di replicarne tutti i parametri 
fisiologici, ipotizzando di poter ottenere in questo modo il massimo delle 
prestazioni possibili. Nelle scelte progettuali, soprattutto in tempi recenti, 
risulta inoltre determinante la strategia di marketing, essendo attualmente 
l'innovazione e la tecnologia di più alto livello prodotte da multinazionali del 
settore protesico che hanno finalità di mercato. 
Nella presente trattazione, in particolare, si analizzerà il concetto del controllo 
della stabilità, da parte dell’amputato, della protesi di arto inferiore, cioè si 
verificherà se la protesi consente o meno al paziente di eseguire il movimento 
desiderato. Verranno vagliate diverse tipologie di protesi distinte in base al 
sistema di controllo della stabilità, che può essere di tipo attivo o passivo, ed in 
base alla posizione del centro di istantanea rotazione femore-tibia, quindi 
protesi di tipo policentriche o a singolo asse di rotazione. Tra le protesi 
policentriche verranno confrontate quella con sistema quadrilatero articolato 
semplice e quella con sistema quadrilatero incrociato. I parametri di confronto 
presi in considerazione saranno di tipo estetico, cioè si analizzarà la 
somiglianza al cammino naturale, e di tipo funzionale, cioè si prenderà in 




FISIOLOGIA DEL CAMMINO 
 
1.1 INTRODUZIONE 
Si vuole studiare la fisiologia del cammino, ossia si vuole individuare la 
posizione del corpo umano di un soggetto normodotato che avanza a velocità 
costante su una superficie piana, in maniera univoca e inequivocabile in diversi 
istanti di tempo, nelle diverse fasi del cammino. 
 
1.2 FASI DEL CAMMINO 
E’ utile introdurre una nomenclatura di base  per la definizione del cammino 
umano, delle sue fasi e dei parametri con cui viene più frequentemente 
analizzato. 
Trascurando le piccole variazioni dovute al fatto che il cammino è realizzato 
da un sistema biologico, dopo una fase transitoria di accelerazione che si ha 
partendo da fermi può essere generalmente individuata una condizione di 
regime nella quale il cammino diviene ciclico (se l'obiettivo del soggetto è 
procedere a velocità costante). Solitamente si identifica l'inizio e il termine del 
ciclo con l'impatto del tallone destro al suolo. 
Dal punto di vista dello spazio percorso nella direzione di avanzamento sono 
detti: 
· step: lo spazio che intercorre tra il punto di appoggio del tallone di un arto e il 
successivo punto di appoggio del tallone controlaterale; 
· stride: la distanza tra due punti successivi di appoggio dello stesso tallone. 
Il tempo necessario per eseguire uno stride sarà indicato come tempo di ciclo o 
più brevemente ciclo. Sempre dal punto di vista temporale si possono 
individuare le fasi di: 
· appoggio (stance): con riferimento ad una gamba, è l'intervallo di tempo in 
cui essa è in contatto col suolo; 
· volo (swing): con riferimento ad una gamba, e` l'intervallo di tempo in cui 
essa è staccata dal suolo; 
· singolo appoggio: con riferimento ad entrambi gli arti inferiori, e` l'intervallo 
di tempo in cui soltanto uno di essi e` in appoggio; 
· doppio appoggio: con riferimento ad entrambi gli arti inferiori, e` l'intervallo 
di tempo in cui entrambi sono in appoggio. 
La velocità di avanzamento è definita come il rapporto tra lo stride e il tempo 
di ciclo, ed è la stessa per tutti i punti del corpo [2]. In Figura 1.1 sono riportati 


















1.3 STUDIO DELLA LOCOMOZIONE 
 
Lo studio del puro movimento del corpo umano prevede l’utilizzo di diverse 
attrezzature e metodi per risalire alla cadenza del cammino. 
In questo progetto viene presa in considerazione l’attività svolta da M. Pat 
Murray, A. Bernard Drought e Ross C. Kory [3]. Si vogliono determinare sul 
piano sagittale gli angoli formati dal femore, dalla tibia e dal piede, relativi o 
assoluti, di un arto inferiore, in un intero ciclo del cammino di un soggetto 
normodotato che avanza a velocità costante su una superficie piana. Il 
volontario viene vestito con dei marcatori luminosi (Figura 1.2) che vengono 
catturati, durante il movimento, per mezzo di una cinepresa o di una macchina 
fotografica montate su un carrello mobile che avanza alla stessa velocità 
costante del paziente.  
 
 
Figura1.2: Volontario vestito con marcatori luminosi [3] 
 
 











Figura 1.3: Analisi e misurazione degli angoli nei vari istanti del ciclo di 
cammino [3] 
 Nell’articolo esaminato viene preso in considerazione il movimento di tutte le 
componenti del corpo umano sui piani sagittale e orizzontale (infatti sono 
presenti 14 marcatori), ma per questo progetto di tesi è necessario soltanto 
determinare la posizione dell’arto inferiore in ogni istante del ciclo di cammino 
sul piano sagittale. E’ sufficiente quindi considerare soltanto 3 marcatori, cioè 
quelli relativi a femore (marcatore numero 11), tibia (marcatore numero 12) e 
piede all’altezza della caviglia (marcatore numero 13).   
Viene poi tracciato l’andamento degli angoli necessari (Figura 1.4) ad 
individuare la posizione di tibia femore e piede eseguendo la media dei valori 
rilevati su tre gruppi costituiti da 20 volontari ciascuno. I tre gruppi sono 
caratterizzati dall’altezza dei soggetti: nel primo l’altezza è compresa tra 180 e 
188 cm (soggwtti alti), nel secondo tra 172 e 177 cm (soggetti medi), nel terzo 
tra 156 e 170 cm (soggetti bassi). Per completezza si specifica che i 60 pazienti 
sono maschi, normodotati di età media di 42 anni e peso medio di 76.5 Kg, 
71.5 Kg e 64.8 Kg rispettivamente per il primo, secondo e terzo gruppo.  La 

















































Figura 1.4: Andamento medio degli angoli necessari ad individuare la 










L’ angolo d’anca è l’angolo assoluto formato dal femore e dalla direzione 
perpendicolare al pavimento nel piano sagittale e ha verso positivo come 
indicato in figura 1.5. 
        
 
 







Figura1.5: angolo d’anca 
 
L’angolo di ginocchio è l’angolo relativo formato dal femore e dalla tibia nel 
piano sagittale e ha verso positivo come indicato in figura 1.6. A causa della 
conformazione dell’articolazione di ginocchio assume sempre valori positivi.  
  
        
 
 














L’ angolo di caviglia è l’angolo relativo formato dalla tibia e dalla suola del 
piede e ha verso positivo come indicato in figura 1.7.  Nel grafico di figura 4 
viene riportato il valore di “π/2 – angolo di caviglia”  al fine di ottenere il 
valore di zero gradi nella standing position. 
        
 
 






Figura1.7: angolo di caviglia 
Il valore di zero gradi per i tre angoli è ottenuto nella posizione di 
allineamento, ossia nella posizione di “riposo” del volontario in cui l’arto 
inferiore risulta essere nella situazione di completa estensione, tibia e femore 
sono allineati e perpendicolari al suolo e il piede è completamente appoggiato 
sul terreno, come mostrato in figura 1.8. 
 
        
 
 














Inoltre per gli obiettivi di questo progetto di tesi è necessario conoscere la 
forza che il piede scambia con il terreno in direzione, modulo e verso nelle 
diverse percentuali della fase di appoggio. A tal fine si è preso in 
considerazione l’attività svolta da Pierre Loslever, El Mostafa Laassel e Jean 
Claude Angue [7]. Per mezzo di una piattaforma di forze si è registrato 
l’andamento della forza scambiata con il terreno su 100 volontari di sesso 
maschile normodotati non caratterizzati in base a particolari parametri come 




Figura1.9: forza scambiata con il terreno espressa in percentuale del peso 
corporeo (la componente lungo l’asse x è quella che il piede fa sul terreno, 




BIOMECCANICA DEL GINOCCHIO 
 
2.1 ANATOMIA DELL’ ARTICOLAZIONE DI GINOCCHIO  
Il ginocchio [4] è un giunto molto complesso, il più complicato del corpo 
umano, infatti possiede una struttura anatomica estremamente articolata che 
deve essere schematizzata secondo meccanismi più semplici per essere 
studiata. 
Il ginocchio lavora attraverso due superfici di contatto relativamente piccole 
che sono connesse tra loro attraverso i muscoli, i legamenti ed altre strutture 
che nella trattazione che seguirà non interesseranno. E’ composto dal femore e 
dalla tibia che sono configurati in modo da garantire il migliore appoggio in 
ogni situazione di sollecitazione della gamba. I due profili delle due ossa sono 
configurati in modo da sopportare il peso corporeo e le sollecitazioni dovute al 
moto (cammino, corsa, salti). Tali profili ruotano senza strisciare l’uno 
sull’altro e tra essi sono interposti menischi cartilaginei lubrificanti che ne 
impediscono la rapida usura e riscaldamento. Il movimento del ginocchio può 
essere considerato come il risultato del moto relativo di due corpi rigidi che 
sono azionati dai muscoli. In particolare il ginocchio è formato da quattro ossa: 
il femore, la tibia, la fibula e la rotula. Il femore è l’osso più grande della 
gamba ed è collegato attraverso i legamenti ed una capsula alla tibia. Appena 
sotto e di fianco alla tibia è posizionata la fibula, la quale corre parallela alla 


























Quando il ginocchio flette o si estende, è presente anche una piccola 
componente di rotazione; tale movimento, notato solo negli ultimi 50 anni, 
potrebbe essere responsabile di molte lesioni sconosciute.  
I muscoli attorno al ginocchio sono: i quadricipiti ed il tendine del ginocchio. 
In figura 2.2 i quadricipiti sono di fronte al ginocchio mentre i tendini sono 
dietro al ginocchio. I legamenti sono di fondamentale importanza perché 
tengono insieme l’intero ginocchio. Perciò riassumendo: le ossa sostengono il 
peso e permettono al corpo di essere una struttura rigida; i muscoli muovono i 
giunti; i legamenti stabilizzano il ginocchio. In figura 2.2 si può vedere la 
posizione dei muscoli che azionano il ginocchio: quadricipite e tendine. 
 
 




Nel ginocchio è presente anche una struttura fatta di cartilagine, il menisco, ha 
la forma a C ed è un pezzo di tessuto fissato tra il femore e la tibia. Protegge il 
giunto e permette ad entrambe le ossa di scivolare liberamente. 
C’è anche una piccola sacca di fluido, la borsa, collocata attorno al ginocchio, 
che aiuta i muscoli ed i tendini a muoversi in modo fluido quando si piega il 
giunto. 
In figura 2.3 è possibile vedere una sezione del ginocchio, attraverso la quale si 
nota la posizione dei due legamenti crociati (legamento crociato anteriore 
chiamato in figura ACL e legamento crociato posteriore chiamato PCL) e la 

























Figura 2.3: sezione del ginocchio [4] 
 
I legamenti crociati sono collocati nel centro del giunto del ginocchio, sono 
composti da un legamento crociato anteriore (ACL) e da un legamento crociato 
posteriore (PCL) e sono gli elementi fondamentali per la stabilità del 
ginocchio. Il legamento posteriore trattiene il femore dallo scivolamento 
anteriore rispetto alla tibia, mentre il legamento crociato anteriore trattiene il 
femore dallo scivolamento posteriore rispetto alla tibia. Entrambi quindi 
stabilizzano il ginocchio durante il suo movimento; se, purtroppo, un 
legamento venisse danneggiato, il ginocchio risulterebbe instabile ed appena si 
appoggiasse il piede sul suolo la giunzione collasserebbe. In figura 2.4 si vede 
la configurazione dei legamenti crociati ed all’incirca il punto in cui si 

















2.2 MODELLAZIONE MECCANICA DI UNA PROTESI 
ESTERNA DELL’ ARTICOLAZIONE DI GINOCCHIO 
Osservando la su descritta anatomia si vede che sviluppare un modello 
meccanico del ginocchio non è semplice, infatti non è sufficiente assimilare il 
movimento ad un giunto rotoidale ad un solo grado di libertà, ma è preferibile 
utilizzare il concetto cinematico dei profili coniugati (ovvero di due curve nel 
piano che sono in contatto in un punto ed in quel punto hanno la tangente in 
comune). Tali profili coniugati sono poi collegati tra loro mediante dei 
legamenti crociati. Proprio questi legamenti determinano la cinematica ed il 
tipo di rotazione della tibia rispetto al femore. Dunque, le superfici di contatto 
(profili coniugati) sopportano il carico ed i legamenti determinano e limitano il 
moto. Osservando la sezione dell’articolazione di ginocchio (figura 2.5) sul 
piano sagittale e focalizzando l’attenzione sui legamenti crociati, si nota la 




































Si crea così la configurazione a quadrilatero articolato con le due aste 
incrociate (figura 2.6) che rappresentano i legamenti crociati (il centro di 
istantanea rotazione femore-tibia è localizzato nell’intersezione delle due aste 
laterali e, per ogni angolo di flessione del ginocchio, cambia la sua posizione). 
Inoltre, variando la posizione relativa tibia-femore, mantenendo fisso l’una o 
l’altro, ad esempio facendo variare la posizione dell’asta che rappresenta la 
tibia, supponendo fissa l’altra asta rappresentante il femore, si determinano le 
due superfici coniugate che indicano i due profili che ruotano senza strisciare 
l’uno sull’altro (polari del moto). Attraverso le equazioni di meccanica 
applicata si può risalire alle posizioni dei punti notevoli del quadrilatero 
articolato considerando un solo grado di libertà (che di solito rappresenta la 


















Figura 2.6: quadrilatero articolato incrociato 
La figura 2.6 rappresenta un esempio di quadrilatero articolato che può 
rappresentare la struttura del ginocchio, in particolare: 
- il femore è semplificato attraverso l’asta superiore ; 
- la tibia è semplificata attraverso l’asta inferiore ; 
- i due legamenti crociati sono introdotti nel modello attraverso le due aste 
laterali incrociate; 
- il centro di istantanea rotazione femore-tibia è determinato dalla intersezione 
delle due aste laterali. 
Come si vedrà in seguito tale meccanismo approssima al meglio il movimento 
naturale dell’arto inferiore ma crea problemi di controllo della stabilità nel 
caso di utilizzo di una protesi passiva, perciò ad esso è spesso preferito il 









Al fine di distinguere e classificare le numerosissime tipologie di protesi 
esterne di articolazione di ginocchio attualmente presenti sul mercato si 
considereranno tre parametri:  
-posizione del CIR (si distingueranno quindi dispositivi a singolo asse di 
rotazione e policentrici); 
-controllo della stabilità (si farà distinzione tra dispositivi attivi e passivi); 
 
-equilibrio (si considereranno le diverse tipologie di dispositivo dedicate 
all’equilibrio presenti in commercio). 
Si analizzeranno poi le diverse tipologie di materiali utilizzati nella 
realizzazione dei meccanismi di protesi. Si fa notare che la protesi di arto 
inferiore, oltre che dal meccanismo che sostituisce l’articolazione di ginocchio, 
è costituita dall’invasatura del moncone di femore, dall’articolazione di 
caviglia e dal piede che non verranno trattati in questo elaborato.  
 
 
3.2 DISPOSITIVI A SINGOLO ASSE E POLICENTRICI 
I dispositivi a singolo asse di rotazione (Figura 3.1) sostituiscono 
l’articolazione di ginocchio con una semplice coppia rotoidale (il CIR è 
vincolato a trovarsi quindi su tale asse di rotazione nel movimento relativo 
femore-tibia). Dal punto di vista del movimento possono simulare 
l’articolazione naturale perché di fatto il movimento relativo tra tibia e femore 
è vincolabile con tale coppia cinematica, ma come si vedrà in seguito questi 
meccanismi presentano seri problemi per quanto riguarda il controllo della 
stabilità da parte dell’amputato. Il loro utilizzo è quindi possibile e sono 
presenti in commercio protesi di questa tipologia, ma, o per la loro semplicità 
sono preferite per ragioni economiche (ad esempio nei paesi in via di sviluppo) 
e limitano notevolmente i movimenti del paziente, oppure sono dotate di 
























Figura 3.1: dispositivo a singolo asse di rotazione 
 
I dispositivi policentrici (figura 3.2) si caratterizzano per la mobilità del CIR 
durante il moto relativo femore-tibia e come verrà spiegato in seguito 
presentano numerosissimi e fondamentali vantaggi dal punto di vista del 






















3.3 DISPOSITIVI ATTIVI E PASSIVI PER IL CONTROLLO 
DELLA STABILITA’ 
Una ulteriore distinzione può essere effettuata tra dispositivi attivi e passivi per 
il controllo della stabilità. 
Come si vedrà in seguito al fine di controllare la stabilità è fondamentale che il 
paziente possa decidere quando l’angolo che si forma tra femore e tibia (ossia 
l’angolo di ginocchio visto nel paragrafo 1.3) debba essere “aperto” o “chiuso”  
(in termini ingegneristici che la velocità angolare sia positiva o negativa 
rispetto ad un verso stabilito positivo per convenzione).  
I dispositivi passivi (Figura 3.3) non permettono al paziente di decidere 
autonomamente l’apertura o chiusura di tale angolo poiché essa sarà 
strettamente dipendente dalla posizione del CIR femore-tibia durante il moto. 
Di conseguenza il controllo dipenderà dalle dimensioni dei membri del 











Figura 3.3: protesi commerciale a controllo passivo 
 
I dispositivi attivi (Figura 3.4), invece, permettono di regolare l’angolo quando 
desiderato dal paziente e, grazie a quanto stabilito precedentemente in via 
sperimentale, in base al tipo di movimento che il paziente desidera effettuare. 
Sono protesi computerizzate o controllate da microprocessori che consentono 
di emulare il ginocchio naturale grazie alle informazioni immagazzinate da  
esperimenti e dalla presenza di sensori all’interno della protesi. 
Chiaramente i dispositivi attivi che, come verrà spiegato successivamente, 
potrebbero risolvere la gran parte  dei problemi progettuali di una protesi 
esterna di ginocchio, presentano l’inconveniente di costi elevatissimi e 

























3.4 TIPOLOGIA DI DISPOSITIVO DEDICATO ALL’ 
EQUILIBRIO  
Verranno analizzate le principali tipologie di dispositivi dedicate all’equilibrio 
delle forze interne che si scambiano i membri di un meccanismo di protesi sia 
nella fase di flessione che di estensione dell’arto inferiore. 
Vista l’ elevatissima quantità di dispositivi esistenti risulta complicata una 
analisi esauriente. Una grossolana classificazione può essere la seguente: 
(a) meccanismi a molla; 
(b) meccanismi a frizione; 




(a) I meccanismi a molla (figura 3.5) sviluppano una resistenza alla 
flessione/estensione variabile, la quale incrementa di intensità all’aumentare 




















Figura 3.5: protesi con meccanismo a molla 
 
(b) La frizione è un meccanismo molto semplice e leggero, attuato dal carico 
sulla protesi. Sfrutta le forze di attrito tra due o più membri che strisciano l’uno 
sull’altro e proprio per questo ha l’inconveniente di una richiesta frequente di 
manutenzione e controllo dell’usura. La presenza della frizione-freno comporta 
una resistenza alla flessione durante la fase di sostegno del peso, infatti nella 
fase pendolo (o fase di volo) non esiste nessun tipo di resistenza ed il 
ginocchio può muoversi liberamente, al limite può essere presente una frizione 
costante che limita la velocità di ritorno in estensione. Perciò quando il peso è 
sostenuto dalla protesi si attiva la frizione che tende a bloccare la flessione del 
ginocchio. Questo dispositivo aumenta la stabilità della protesi, tuttavia crea 
un andamento della camminata non fluido, diverso dall’andamento naturale. In 
figura 3.6 sono rappresentati tre diverse frizioni attivate dal peso sulla protesi: 
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A. Dispositivo caratterizzato da superfici frizione che entrano in contatto a 
seguito di un carico applicato alla protesi; 
B. Dispositivo caratterizzato da una leva che va a stringere un perno il quale è 
asse di flessione del ginocchio; 
C. Dispositivo caratterizzato dalla presenza di un disco attorno al quale è 
avvolta una cinghia che, a seconda del carico sopportato, è più o meno tesa; 
perciò si ottiene una resistenza alla flessione variabile in funzione del tiro che 




(c)  Molto utilizzato è l’equilibrio tramite sistema a fluido, in particolare: 
- sistema idraulico; 
- sistema pneumatico. 
Tali sistemi possono essere incorporati in una protesi a singolo asse o con 
meccanismo policentrico. Lo schema del meccanismo è illustrato in figura 3.7. 
Le unità di equilibrio sono di solito composte da un cilindro, che contiene il 
fluido ed è tipicamente a doppio effetto , con all’interno un pistone; inoltre è 
presente una valvola che, aprendosi o chiudendosi, regola la resistenza del 
flusso del fluido. 
 
 
                                                                                                    







Figura 3.7: meccanismo idraulico o pneumatico 
            
L’equilibrio tramite sistema pneumatico utilizza aria compressa. L’equilibrio 
tramite sistema idraulico utilizza un liquido, di solito olio silicone.  
Ovviamente equilibrare sia la fase di appoggio che la fase pendolo con uno 
solo di questi meccanismi è quasi sempre impossibile. Infatti frequentemente è 








anche in termini di energia accumulata in una determinata fase del cammino e 




Le prime protesi furono realizzate in legno (500 A.C.), infatti era l’unico 
materiale che si prestava ad essere lavorato con facilità e, soprattutto, era di 
semplice reperibilità. Si è poi passati all’utilizzo del ferro e dell’acciaio 
(1800), per giungere allo sviluppo delle protesi in alluminio e gomma dopo la 
prima guerra mondiale ed, in particolar modo, dopo la seconda guerra 
mondiale; successivamente, visto che il numero degli amputati era aumentato 
considerevolmente si incentivò la ricerca per progettare protesi sempre più 
leggere e resistenti, approdando a materiali sempre più avanzati (compositi e 
polimerici). 
Attualmente, a seguito di innumerevoli ricerche ed evoluzioni della tecnologia, 
che tuttora proseguono, si sono realizzati tanti altri materiali. Perciò la scelta 
dei materiali, nella progettazione della protesi, deve tenere in considerazione 
diversi fattori: 
- la protesi deve durare nel tempo; 
- la protesi non deve essere eccessivamente costosa; 
- il materiale deve avere delle tecnologie di produzione e di lavorazione 
accessibili; 
- il materiale deve essere affidabile (per evitare rotture che porterebbero alla 
caduta dell’amputato); 
- la protesi non deve avere un peso eccessivo; 
- la protesi deve resistere a carichi a volte anche elevati (per persone che 
pesano oltre i 100 kg). 
Così i materiali più usati nelle protesi attuali sono: alluminio, titanio, plastica e 
materiali compositi. Ogni singolo materiale ha le sue caratteristiche specifiche, 
per esempio il titanio è il materiale che ha il rapporto resistenza/peso 
(resistenza specifica) più elevato, ma ha anche il costo doppio rispetto agli altri 
materiali. Dunque, nella progettazione della protesi si considereranno le 





Se si esaminano i materiali usati di norma nella produzione di protesi e si 










Si sottolinea che negli ultimi anni è aumentata la richiesta delle protesi da parte 
di atleti, ed è nato un nuovo campo di applicazione e una nuova e 
rivoluzionaria tipologia di protesi: la protesi agonistica. Tali protesi sono state 
progettata con caratteristiche idonee all’attività agonistica. In particolare si 
sono utilizzati materiali estremamente resistenti e leggeri come: leghe di 
alluminio, leghe di titanio e materiali compositi rinforzati con fibre di carbonio 
e Kevlar. 
Si conclude precisando che da ora in poi in questo elaborato verrà presa in 
considerazione una protesi con sistema di controllo passivo, policentrica (con 
meccanismo quadrilatero articolato) e con sistema di equilibrio di tipo 
pneumatico o idraulico. Si è scelto il sistema di controllo passivo perché, come 
su detto, l’impiego di quello attivo è ancora limitato dalla complessità di 
progettazione. Le motivazioni delle altre due scelte, cioè del sistema di 
equilibrio e del dispositivo di tipo policentrico, verranno esaminate 









Questo elaborato ha lo scopo di trovare un modello valido dell’articolazione di 
ginocchio al fine di realizzare una protesi esterna. Per fare ciò non si può 
prescindere, come si vedrà in seguito, dal modello completo di tutto l’arto 
inferiore (a partire quindi dall’articolazione d’anca fino a giungere al piede). 
Da un punto di vista prettamente anatomico, considerando cioè soltanto 
l’anatomia del ginocchio (paragrafo 2.1), si evince che il modello più 
appropriato per questa articolazione è un quadrilatero articolato incrociato, 
come visto nel paragrafo 2.2. Tale quadrilatero permette infatti di “mimare” al 
meglio il movimento naturale dell’arto inferiore. 
Da un punto di vista biomedico, osservando la cinetostatica del meccanismo, 
risulta invece ottimale, ai fini del controllo della stabilità da parte 
dell’amputato,  l’utilizzo di un quadrilatero articolato semplice (ossia con le 
aste laterali non incrociate), sempre considerando il caso in cui il dispositivo di 
conrtollo della stabilità sia passivo (paragrafo 3.3).  
Non viene preso in considerazione il caso dell’applicazione di una semplice 
coppia rotoidale perché, come verrà messo in luce in seguito, essa presenta 
gravi problemi di controllo della stabilità  (sempre restando nel campo delle 
protesi passive). 
Da ora in poi obiettivo della tesi sarà il confronto tra il quadrilatero articolato 
semplice e il quadrilatero articolato incrociato (figura 2.6). Verranno messi in 
evidenza vantaggi e svantaggi dell’uno e dell’altro considerando diversi 
















4.2 MODELLI UTILIZZATI NELLA FASE DI APPOGGIO 
Il modello della protesi di arto inferiore utilizzato nella fase di appoggio è 
quello di figura 4.1.  
 




















Il modello è utilizzabile sia con il quadrilatero articolato incrociato (nella 
figura ha le aste laterali tratteggiate) che con quello semplice. 
In colore nero sono schematizzati i membri del modello, in colore celeste l’arto 
inferiore nelle sue forme naturali. 
Il modello è costituito da 7 membri: 
-membro 1: è una delle aste laterali; 
-membro 2: è il femore; 
-membro 3: è una delle aste laterali;  
-membro 4: è la tibia; 
-membro 5: è il piede; 
-membro 6: è il telaio; 
-membro 7: è l’anca; 
Vengono omessi i membri che costituiscono il sistema di equilibrio delle forze 
interne scambiate nell’articolazione di ginocchio e di caviglia perché sono 
ininfluenti ai fini degli argomenti che verrano trattati nella fase iniziale.  
L’articolazione di ginocchio è costituita quindi da un quadrilatero articolato 
(membri 1, 2, 3 e 4) e si vogliono confrontare i casi in cui i membri 1 e 3 siano 
incrociati (quadrilatero incrociato come in figura 2.6) oppure no (quadrilatero 
semplice) nella configurazione di allineamento vista nel paragrafo 1.3. Infatti 
anche il quadrilatero semplice che in allineamento non ha le aste laterali 
incrociate, in determinati valori dell’angolo di ginocchio (vedere paragrafo 
1.3) presenterà le aste laterali incrociate. 
Il meccanismo è piano e ci sono inoltre 7 coppie rotoidali, quindi 7 coppie di 
tipo C1 (cioè che vincolano due gradi di libertà e ne lasciano libero uno) Per 
trovare i gradi di libertà del sistema si utilizza la formula di Groubler per un 
meccanismo piano [6]: 
 
gdl = 3*(m-1)-2*C1-2*C2                                                                          (4.1) 
 
dove m è il numero dei membri, C1 è il numero delle coppie di tipo C1 e C2 è 
il numero delle coppie di tipo C2 (cioè che vincolano un grado di libertà e ne 
lasciano liberi due). 
Quindi in questo caso si hanno 4 gradi di libertà che sono: 
€ 
ϑ 5 : è langolo che il piede (membro 5) forma con il pavimento (asse x), ha 
direzione positiva come indicato in figura ed individua in ogni istante la 
posizione del piede; 
€ 
ϑ 4 : è langolo che la tibia (membro 4) forma con il pavimento (asse x), ha 
direzione positiva come indicato in figura e unitamente a 
€ 
ϑ 5  individua in ogni 
istante la posizione della tibia; 
€ 
ϑ 2 : è langolo che il femore (membro 2) forma con il pavimento (asse x), ha 
direzione positiva come indicato in figura e unitamente a 
€ 
ϑ 5  e 
€ 
ϑ 4  individua in 









ϑ 7 :  è langolo che un riferimento preso sull’anca (membro 7) forma con il 
pavimento (asse x), ha direzione positiva come indicato in figura e unitamente 
a 
€ 
ϑ 5  e 
€ 
ϑ 4  e 
€ 
ϑ 2  individua in ogni istante la posizione dell’anca. Tale angolo 
verrà trascurato nel resto dell’ elaborato in quanto è superflua la conoscenza 
della posizione dell’anca ai fini degli obiettivi di questa trattazione. 




ϑ 4 , 
€ 
ϑ 2 , 
€ 








ϑ 3  sono gli angoli che i membri 1 e 3, rispettivamente, formano con il 
pavimento (asse x) e la loro direzione positiva verrà definita in seguito. 
Di conseguenza il numero di equazioni necessarie a descrivere il moto è uguale 
a due, cioè al numero dei parametri (6) meno il numero di gradi di libertà del 
sistema (4) e verranno ricavate nei successivi paragrafi. 
Al fine di confrontare il movimento della protesi di arto inferiore con l’arto 
inferiore naturale si è introdotto anche il modello dell’arto naturale (figura 
4.2). In colore nero sono schematizzati i membri del modello, in colore celeste 
l’arto inferiore nelle sue forme naturali. 
Il modello è costituito da 5 membri: 
-membro 1: è la tibia; 
-membro 2: è il femore; 
-membro 3: è il piede; 
-membro 4: è l’anca; 
-membro 5: è il telaio; 
I muscoli dell’arto inferiore possono essere in tal caso considerati i membri 
che costituiscono il sistema di equilibrio delle forze e dei momenti interni 
scambiati nell’articolazione di ginocchio e di caviglia.  
L’articolazione di ginocchio è costituita da una coppia rotoidale. 
Il meccanismo è piano e ci sono inoltre 4 coppie rotoidali, quindi 4 coppie di 
tipo C1 (cioè che vincolano due gradi di libertà e ne lasciano libero uno). Per 
trovare i gradi di libertà del sistema si utilizza la formula (4.1). In questo caso 
si hanno 4 gradi di libertà che sono: 
€ 
ϑ 5  e 
€ 
ϑ 7  sono gli angoli desritti nel 
modello di figura 4.1 e K.A. (angolo di ginocchio) e H.A. (angolo d’anca) 
sono gli angoli descritti nel paragrafo 1.3.  
I parametri utilizzati per descrivere il moto sono gli stessi gradi di libertà, 
perciò non è necessario ricavare nessuna equazione (poiché la differenza tra il 





































4.3 MODELLI UTILIZZATI NELLA FASE DI VOLO 
Il modello utilizzato nella fase di volo  è quello di figura 4.3. 
Valgono le stesse considerazioni del caso di figura 4.1, però il telaio in questa 
situazione è l’anca e il numero dei membri si è ridotto a 6. Inoltre ci sono 6 
coppie rotoidali (6 coppie di tipo C1). Utilizzando la formula di Groubler  (4.1) 
si ottiene che i gradi di libertà sono tre: 
€ 
ϑ 5 , 
€ 
ϑ 4 , 
€ 
ϑ 2 . 




ϑ 4 , 
€ 




ϑ 3 .  
Di conseguenza il numero di equazioni necessarie a descrivere il moto è uguale 
a due, cioè al numero dei parametri (5) meno il numero di gradi di libertà del 
sistema (3) e verranno ricavate nei successivi paragrafi. 
Anche in questo caso al fine di confrontare il movimento della protesi di arto 
inferiore con l’arto inferiore naturale si è introdotto anche il modello dell’arto 
naturale (figura 4.4). Anche qui valgono le stesse considerazioni del modello 
di figura 4.2, però il telaio in questa situazione è l’anca e il numero dei membri 
si è ridotto a 4. Inoltre ci sono 4 coppie rotoidali (4 coppie di tipo C1). 
Utilizzando la formula di Groubler  (4.1) si ottiene che i gradi di libertà sono 
tre: 
€ 
ϑ 5 , K.A. ed H.A.  
I parametri che verranno utilizzati in seguito per descrivere il moto sono gli 






















Figura 4.3: modello della protesi di arto inferiore utilizzato nella fase di volo 
(5)




















Figura 4.4: modello dell’ arto inferiore naturale utilizzato nella fase di volo 
(3)



















4.4 ANALISI CINEMATICA DI POSIZIONE DEL 
QUADRILATERO ARTICOLATO SEMPLICE 
Assegnati i gradi di libertà (
€ 
ϑ 5 , 
€ 
ϑ 4 , 
€ 
ϑ 2  ) si vogliono ora trovare le due 




ϑ 3  . 
Si prosegue, quindi, effettuando un’ analisi cinematica di posizione del 
quadrilatero articolato semplice [6], prima, ed incrociato poi. 
In figura 4.5 è visibile quale direzione viene assunta positiva per i parametri 
(angoli) utilizzati per individuare la posizione dei membri 1, 2, 3, 4 e la 
geometria nota del quadrilatero (cioè la lunghezza dei quattro membri). 
 
                                                                                           
           Y                  E                                                                                                                                                                          
                                                                                 
€ 
ϑ 2            
                                                             a2                            D 
                  a1                                                                         a3 
 
                                                                                                                     
                               
€ 
ϑ1                            a4                                      
€ 
ϑ 3  
                                                                                     
€ 
ϑ 4              B 
          A                                                                   X 
Figura 4.5: quadrilatero articolato semplice 
 
In ogni istante 
€ 
ϑ 2  e 
€ 
ϑ 4  sono assegnati. Si può scrivere la seguente equazione di 












                                                                                       (4.1) 
che fornisce due equazioni scalari, una risultante dalla proiezione sull’asse x e 
l’ altra sull’asse y: 
 
€ 
a4 ⋅ cosϑ 4 + a3 ⋅ cosϑ 3 = a2 ⋅ cosϑ 2 + a1 ⋅ cosϑ1                                                    (4.2.1) 
 
€ 










Per rendere più leggibili le formule si sono posti 
 
€ 
G = −a4 ⋅ cosϑ 4  
 
€ 
H = −a4 ⋅ sinϑ 4  
 




2 ⋅ cos2ϑ 3 = a2
2 ⋅ cos2ϑ 2 + a1
2 ⋅ cos2ϑ1 +G
2 + 2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 ⋅ cosϑ1 +
+2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅G ⋅ a1 ⋅ cosϑ1




2 ⋅ sin2ϑ 3 = a2
2 ⋅ sin2ϑ 2 + a1
2 ⋅ sin2ϑ1 + H
2 − 2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2 ⋅ sinϑ1 +
−2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a1 ⋅ sinϑ1
                   (4.3.2) 
 






2 +G2 + 2 ⋅ a2 ⋅ a1 ⋅ cosϑ 2 ⋅ cosϑ1 + 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅G ⋅ a1 ⋅ cosϑ1 +
+H 2 − 2 ⋅ a2 ⋅ a1 ⋅ sinϑ 2 ⋅ sinϑ1 − 2 ⋅H ⋅a2 ⋅sinϑ 2 + 2 ⋅ a1 ⋅H ⋅ sinϑ1
      (4.4) 
  
Riordinando la (4.4) si ha: 
 
€ 




2 −G2 −H 2 − 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2




B = (2 ⋅ a2 ⋅ a1 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅G ⋅a1)  
€ 





2 −G2 −H 2 − 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2  
la (4.5) diventa 
€ 
B ⋅ cosϑ1 + A ⋅ sinϑ1 = C                                                                                      (4.6) 





















                                                                                          (4.7.2) 
 












= C                                                                           (4.8) 
 















quindi          
€ 
ϑ1 = 2 ⋅ arctg
A ± A2 + B2 −C2
B + C
                                                     (4.9) 
Analiticamente si hanno due possibili valori di 
€ 
ϑ1 che corrispondono 
fisicamente a due diverse possibili configurazioni (figura 4.6) del quadrilatero 
articolato. 
Dalla 4.2.2 e dalla 4.9 si ricavano i due possibili valori di 
€ 
ϑ 3  
 
€ 
ϑ 3 = arcsen
−a2 ⋅ sinϑ 2 + a1 ⋅ sinϑ1 + H
a3
                                                              (4.10) 
 
Tra le due configurazioni deve essere scelta quella che si ha realmente nella 
protesi. 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab nella 



































4.5 ANALISI CINEMATICA DI POSIZIONE DEL 
QUADRILATERO ARTICOLATO INCROCIATO 
Come nel caso precedente assegnati i gradi di libertà (
€ 
ϑ 5 , 
€ 
ϑ 4 , 
€ 
ϑ 2  ) si vogliono 




ϑ 3  . 
Si prosegue, quindi, effettuando un’ analisi cinematica di posizione del 
quadrilatero articolato incrociato. 
In figura 4.7 è visibile quale direzione viene assunta positiva per i parametri 
(angoli) utilizzati per individuare la posizione dei membri 1, 2, 3, 4 e la 
geometria nota del quadrilatero (cioè la lunghezza dei quattro membri). 
 
                                                                                           
           Y                  E                                                                                                                                                                          
                                                                                 
€ 
ϑ 2            
                                                                  a2                     D 
                                                                                                
                                                      a1                       a3 
                                                                                                                    
€ 
ϑ 3  
                                                           a4                                       
                                  
€ 
ϑ1                                                 
€ 
ϑ 4            B 
          A                                                                   X 
Figura 4.7: quadrilatero articolato incrociato 
 
In ogni istante 
€ 
ϑ 2  e 
€ 
ϑ 4  sono assegnati. Si può scrivere la seguente equazione di 












                                                                                     (4.11) 
che fornisce due equazioni scalari, una risultante dalla proiezione sull’asse x e 
l’ altra sull’asse y: 
 
€ 














Per rendere più leggibili le formule si sono posti 
 
€ 
G = −a4 ⋅ cosϑ 4  
 
€ 
H = −a4 ⋅ sinϑ 4  
 




2 ⋅ cos2ϑ 3= a1
2 ⋅ cos2ϑ1 + a2
2 ⋅ cos2ϑ 2 +G
2 + 2 ⋅G ⋅ a1⋅ cosϑ1 +
−2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ cosϑ1 ⋅ cosϑ 2 − 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2




2 ⋅ sin2ϑ 3= a1
2 ⋅ sin2ϑ1 + a2
2 ⋅ sin2ϑ 2 + H
2 + 2 ⋅H ⋅ a1⋅ sinϑ1 +
+2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ sinϑ1 ⋅ sinϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2
                            (4.13.2) 
 






2 +G2 + H 2 + 2 ⋅G ⋅ a1⋅ cosϑ1 − 2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ cosϑ1 ⋅ cosϑ 2 +
−2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a1 ⋅ sinϑ1 + 2 ⋅H ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ sinϑ1 ⋅ sinϑ 2 + 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2
      (4.14) 
  
Riordinando la (4.14) si ha: 
 
€ 




2 −G2 −H 2 + 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 − 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2




B = (2 ⋅G ⋅ a1 − 2 ⋅ a1 ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2)  
€ 





2 −G2 −H 2 + 2 ⋅G ⋅ a2 ⋅ cosϑ 2 − 2 ⋅H ⋅ a2 ⋅ sinϑ 2  
la (4.15) diventa 
€ 
B ⋅ cosϑ1 + A ⋅ sinϑ1 = C                                                                                    (4.16) 





















                                                                                        (4.17.2) 












= C                                                                         (4.18) 














quindi          
€ 
ϑ1 = 2 ⋅ arctg
A ± A2 + B2 −C2
B + C
                                                    (4.19) 
Come nel caso precedente, analiticamente si hanno due possibili valori di 
€ 
ϑ1 
che corrispondono fisicamente a due diverse possibili configurazioni del 
quadrilatero articolato (figura 4.8). 
Dalla 4.12.2 e dalla 4.19 si ricavano i due possibili valori di 
€ 
ϑ 3  
 
€ 
ϑ 3 = arcsen
a1 ⋅ sinϑ1 + a2 ⋅ sinϑ 2 + H
a3
                                                              (4.20) 
Tra le due configurazioni deve essere scelta quella che si ha realmente nella 
protesi. 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab nella 





















































4.6 DATI INIZIALI DI PROGETTO 
Viene ora descritta la geometria dei due meccanismi di protesi di arto inferiore 
(quella con quadrilatero articolato semplice e quella con quadrilatero articolato 
incrociato) che verranno poi utilizzate per fare le considerazioni relative al 
controllo della stabilità da parte del paziente.  
 






















Osservando la figura 4.9 si vede quali sono i dati iniziali di progetto da inserire 
nella funzione “DATIINIZIALI” in Matlab nel caso del quadrilatero articolato 
semplice. 
Si sono sovrapposti il modello della gamba naturale ed il modello della protesi 
di arto inferiore al fine di posizionare il quadrilatero articolato ad una altezza 
consona rispetto all’articolazione di ginocchio naturale. 
I dati da inserire sono quindi: 
• f = lunghezza del femore naturale; 
• t = lunghezza della tibia naturale; 
• 
€ 
ϑ 2all  = valore di 
€ 
ϑ 2  nella posizione di allineamento ; 
• 
€ 
ϑ 4all  = valore di 
€ 
ϑ 4  nella posizione di allineamento; 
• a1 = lunghezza dell’asta 1 del quadrilatero; 
• a2 = lunghezza dell’asta 2 del quadrilatero ; 
• a3 = lunghezza dell’asta 3 del quadrilatero; 
• a4 = lunghezza dell’asta 4 del quadrilatero; 
• f2 e a5 = dimensioni assegnate per individuare la posizione del quadrilatero 
articolato rispetto alla posizione del ginocchio naturale; 
• l = lunghezza della suola del piede escluse le falangi delle dita (più avanti si 
spiegherà perché non si deve inserire la lunghezza totale del piede, ma bisogna 
escludere le falangi delle dita); 
• n = distanza tallone caviglia; 
• 
€ 
α5  = angolo tra suola del piede e la congiungente del tallone alla caviglia. 
Osservando la figura 4.10 si vede quali sono i dati iniziali di progetto da 
inserire nella function “DATIINIZIALI” in Matlab nel caso del quadrilatero 







































Vengono poi ricavate delle dimensioni utili nel prosieguo del progetto e sono 
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Si calcola f1: 
€ 
f1 = f − f2            
Chiamando la funzione “Angoliquadrilatero1” si ricava 
€ 
ϑ 3all , ossia 
€ 
ϑ 3  nella 
posizione di allineamento. 
Con le proiezioni di a5 e a3 sull’asse x e con le funzioni trigonometriche dei 
triangoli rettangoli si calcola a6  
€ 
a6 =




Con le proiezioni di a5, a3 ed a6 sull’asse y si calcola  g: 
€ 
g = a5 ⋅ sin(ϑ 2all) + a6 ⋅ sin(ϑ 4all) + a3 ⋅ sin(ϑ 3all) − f2 
 
Si calcola h: 
€ 
h = t − g 
 
Con il teorema di Carnot applicato al triangolo che schematizza il piede 
(membro 5) si calcola m: 
€ 
m = n2 + l2 − 2 ⋅ n ⋅ l ⋅ cosα5  
 
Con il teorema dei seni applicato al suddetto triangolo si calcola 
€ 
γ 5  
€ 






















Vengono poi ricavate delle dimensioni utili nel prosieguo del progetto anche 










































Si calcola f12: 
€ 
f12 = f − f22 
 
Chiamando la funzione “Angoliquadrilatero2” si ricava 
€ 
ϑ 3all2 , ossia 
€ 
ϑ 3  nella 
posizione di allineamento. 
Al fine di calcolare a62 si ricavano w e l’angolo j. 
 




2 − 2 ⋅ a22 ⋅ a32 ⋅ cos(π −ϑ 3all2 −ϑ 2all2)  
 
Con il teorema dei seni applicato al triangolo ABC si calcola j 
 
€ 





Con le proiezioni di a52 e w sull’asse x e con le funzioni trigonometriche dei 








Con le proiezioni di a52, w ed a62 sull’asse y si calcola  g2: 
€ 
g2 = a52 ⋅ sin(ϑ 2all2) + a62 ⋅ sin(ϑ 4all2) + w ⋅ sin(ϑ 3all2 − j) − f22 
 
Si calcola h2: 
€ 
h2 = t − g2 
 





angolo di caviglia di figura 1.4 tramite interpolazione con comando spline di 
Matlab. Si sono utilizzati undici punti di interpolazione nei primi due casi (da 
0% a 100% del ciclo di cammino con passo 10%) e dodici nel terzo (gli stessi 

















 - angolo di 
caviglia in funzione della percentuale di ciclo di cammino 
 
Vengono poi ricavati gli angoli 
€ 
ϑ 2,ϑ 4,ϑ 5  (figura 4.14B) in funzione degli 




ϑ 2 = −(HIPANGLE −ϑ 2all)
ϑ 4 = −KNEEANGLE + HIPANGLE +ϑ 4all




                                    (4.21) 
 
Le formule (4.21) sono valide sia nel caso del quadrilatero incrociato che di 

















































































Figura 4.14: angoli utilizzati nel modello dell’arto naturale (A) e nel modello 
di protesi di arto inferiore (B) 
(5)
















Vengono poi riprodotte le curve delle componenti della forza P, forza che il 
terreno esercita sul piede, viste nel paragrafo 1.3 nella figura 1.9 tramite 
interpolazione con comando spline di Matlab con dieci punti di interpolazione 
come visibile in figura 4.16. Viene poi ricavato, e plottato nella figura 4.16, 
l’angolo di inclinazione della forza P, forza che il terreno esercita sul piede, 
(figura 4.15) nella fase di appoggio conoscendo, dal paragrafo 1.3, il valore 


















































Figura 4.16: andamento di Py e Px in % del peso corporeo (body weight) e di 
alpha in funzione della percentuale di ciclo di cammino 
 
Si conclude disegnando in Matlab i modelli sopra descritti nella posizione di 
allineamento come visibile nelle figure 4.17, 4.18 e 4.19. In figura 4.17 è 
rappresentato il modello di protesi con quadrilatero semplice ed il modello di 
gamba naturale. In figura 4.18 è rappresentato il modello di protesi con 
quadrilatero incrociato ed il modello di gamba naturale. In figura 4.19 sono 
rappresentati ambedue i modelli di protesi sovrapposti al modello di gamba 
naturale al fine di verificare se la posizione della protesi, rispetto a quella del 
























































































Figura 4.18: modello di protesi con quadrilatero incrociato e modello di 
gamba naturale 





























































Figura 4.19: modelli di protesi sovrapposti al modello di gamba naturale 
 
Nella figura 4.20 sono invece visibili le convenzioni utilizzate nei file 
“MECCANISMIINIZIALI” e “CONFRONTOMOVIMENTO”, e nei file che 
verranno analizzati nei successivi capitoli, per disegnare i diversi modelli. I 
modelli vengono disegnati utilizzando dei punti nel piano cartesiano sagittale 
(piano XY). Tali punti sono P1, P2, P3, PG, P6 e P11 per individuare il 
modello di arto naturale, mentre sono P11, P22, P32, P10, P8, P4, P5, P9, P7, 
P112 e infine P6, in comune al precedente modello, per individuare i modelli 
di protesi di arto inferiore con quadrilatero articolato semplice e incrociato. In 
particolare P11 e P112 rappresentano il punto di applicazione della forza P sul 
piede, rispettivamente sul modello di arto naturale e su quelli di protesi, come 
verrà precisato nel paragrafo 4.7. 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab nella 
funzione “DATIINIZIALI” e nell’ m-file “MECCANISMIINIZIALI” che 
vengono analizzati nell’appendice al paragrafo 4.6. 
 













































































4.7 CONFRONTO FRA IL CAMMINO DELL’ARTO INFERIORE 
NATURALE E DEL MODELLO 
Viene ora analizzata la somiglianza del cammino del modello dell’ arto 
inferiore naturale e dei modelli di protesi con quadrilatero articolato semplice e 
incrociato. Mandando in esecuzione il file “CONFRONTOMOVIMENTO” è 
possibile visualizzare in ordine cronologico, nella finestra di plot di matlab, il 
movimento del modello di arto inferiore naturale prima, il confronto tra il 
predetto modello ed il modello di protesi con quadrilatero incrociato poi, ed 
infine il confronto tra il modello di arto naturale e quello con quadrilatero 
articolato semplice.  
Nel dettaglio viene prima mostrato il movimento del modello di arto inferiore 
naturale in un intero ciclo di cammino e viene messa in evidenza lo 
spostamento della forza P, che il terreno esercita sul piede, lungo la suola del 
piede, a partire dal tallone per finire all’avanpiede. Il punto di applicazione 
della forza P nei diversi istanti del ciclo di cammino è messo in evidenza da un 
pallino verde (come visibile nelle figure 4.21A, B e C). Tale forza è presente 
ovviamente solo nella fase di appoggio, ossia nella fase in cui il piede 
appoggia sul terreno, che rappresenta circa il 62%-65% del ciclo di cammino 
(infatti in figura 4.21D, che rappresenta un istante nella fase di volo in cui il 
piede non appoggia sul terreno, il pallino verde non è presente). Analizzando 
l’andamento di 
€ 
ϑ 5  in funzione del ciclo di cammino si è scelto di concentrare 
la forza P nel tallone nella fase che va da 0% a 8% del ciclo di cammino 
(valori di 
€ 
ϑ 5  positivi), poi la forza si sposta con una funzione lineare dal 
tallone all’avanpiede dall’8% al 40% del ciclo di cammino (valori di 
€ 
ϑ 5  circa 
nulli), ed infine dal 40% al 65% resta concentrata nell’avanpiede (valori di 
€ 
ϑ 5  
negativi). Infatti per valori di 
€ 
ϑ 5  positivi il piede appoggia sul tallone, per 
valori negativi appoggia sull’avanpiede e per valori circa nulli c’è la fase di 
spostamento del punto di applicazione della forza dal tallone all’avanpiede, 
come visibile in figura 4.21A, B, C. Si introduce inoltre una semplificazione in 
quanto per avanpiede si assume la parte terminale del piede escluse le falangi 
delle dita, come visibile in figura 4.1,  per fare in modo di concentrare la forza 
in un solo punto dal 38% al 65% del ciclo di cammino. 
Viene mostrato poi il confronto tra il movimento del modello di arto naturale e 
del modello di protesi con quadrilatero articolato incrociato (figure 4.22A, B, 
C, D). Nel confronto si assume che l’amputato esegua con il moncone di 
femore lo stesso movimento del femore naturale, anche se come si vedrà in 
seguito spesso il paziente può eseguire soltanto un range ristretto del 
movimento naturale. Perciò il femore dell’arto naturale e di quello con protesi 
risultano sovrapposti (come visibile in figura 4.20). Inoltre si ipotizza, per ora, 
che la posizione della tibia e del piede della protesi sia individuabile con gli 
stessi angoli dell’arto naturale di figura 1.4. Infine viene mostrato il confronto 








quadrilatero articolato semplice (figure 4.23A, B, C, D) con le stesse 




































Figura 4.21: 4 diversi istanti del ciclo di cammino (i primi tre nella fase di 
appoggio e il quarto nella fase di volo) 






























































Figura 4.22: 4 diversi istanti del ciclo di cammino nel confronto tra protesi 
con quadrilatero incrociato e arto naturale  
 








































































Figura 4.23: 4 diversi istanti del ciclo di cammino nel confronto tra protesi 
con quadrilatero semplice e arto naturale  
 

























Mandando in esecuzione il file “CONFRONTOMOVIMENTO” e dalla figura 
4.22 si evince che la protesi con quadrilatero articolato incrociato approssima 
perfettamente il movimento dell’arto inferiore naturale, infatti in tutto il ciclo 
di cammino i due modelli a confronto sono praticamente sovrapposti in quasi 
tutti gli istanti. Invece mandando in esecuzione il file 
“CONFRONTOMOVIMENTO” e dalla figura 4.23 si vede che la protesi con 
quadrilatero articolato semplice approssima peggio il movimento dell’arto 
naturale e i due modelli non sono quasi mai sovrapposti. Questo è dovuto al 
fatto che dal punto di vista anatomico il modello che assomiglia di più 
all’articolazione naturale di ginocchio è il quadrilatero articolato incrociato 
come visto nel paragrafo 2.2. 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab nell’ m-file 








Nei capitoli 5 e 6 si vuole capire se la protesi di articolazione di ginocchio 
consente all’amputato di eseguire o meno il movimento desiderato, si studia 
cioè quello che formalmente viene chiamato controllo della stabilità dell’ arto 
inferiore. Lo studio del controllo della stabilità si dirama in due campi: la 
“possibilità di controllo della stabilità” e la “controllabilità della stabilità”. 
Per “possibilità di controllo della stabilità” si intende stabilire se l’amputato ha 
la possibilità, cioè è in grado con la propria forza muscolare restante nel 
moncone d’anca, di flettere o estendere la protesi di arto inferiore nelle fasi 
limite iniziale e finale della fase di appoggio. Quindi la possibilità di controllo 
della stabilità è la prima importante condizione da verificare affinchè 
l’amputato possa utilizzare la protesi. Segue a questa prima condizione la 
seconda condizione, detta “controllabilità della stabilità”, che stabilisce se al 
fine di ottenere un cammino simile a quello naturale, non solo dal punto di 
vista estetico ma anche funzionale (per evitare ad esempio di zoppicare), sia 
necessario, in una determinata percentuale del cammino nelle fasi intermedie 
della fase di appoggio, eseguire un movimento di flessione o di estensione. 
Quindi la controllabilità della stabilità è la seconda condizione da verificare 
affinchè l’amputato utilizzi “bene”, cioè sfrutti al meglio, la protesi di arto 
inferiore. Perciò la prima condizione ci dice se l’amputato può utilizzare la 
protesi di arto inferiore e la seconda ci dice come la utilizza. Si capisce, di 
conseguenza, che la prima condizione è vincolante sulla seconda nel senso che 
deve essere verificata prima, in ordine temporale, la prima condizione affinchè 
si possa passare poi a valutare la seconda.   
Si precisa che si ha estensione dell’arto inferiore quando si ha la “chiusura” 
dell’angolo di ginocchio, o più formalmente quando i valori di tale angolo 
diminuiscono nel tempo, cioè la derivata prima, fatta rispetto al tempo o 
rispetto alla percentuale di ciclo di cammino, della funzione dell’angolo di 
ginocchio è negativa. Al contrario si ha flessione dell’arto quando si ha 
“apertura” dell’angolo di ginocchio, o più formalmente quando i valori di tale 
angolo aumentano nel tempo, cioè la derivata prima, fatta rispetto al tempo o 
rispetto alla percentuale di ciclo di cammino, della funzione dell’angolo di 
ginocchio è positiva. 
Si precisa inoltre che tutte le considerazioni che seguiranno riguardo alla 
“possibilità di controllo della stabilità” e alla “controllabilità della stabilità” 








passivo, come spiegato nel paragrafo 3.3. Infatti l’impiego di un sistema di 
controllo attivo esula dalla considerazione di tali problematiche nella fase di 
progetto della protesi d’arto inferiore, ma ne introduce molte altre di elevata 
complessità che ne limitano l’utilizzo. 
  
 
5.2 POSSIBILITA’ DI CONTROLLO DELLA STABILITA’ 
Per una corretta analisi della possibilità di controllo della stabilità [8] si dovrà 
osservare: 
- Il centro di istantanea rotazione femore-tibia (CIR) 
- La linea di carico, definita in figura 5.1, e la sua posizione rispetto al CIR 
- Il momento Mh (hip moment) che l’amputato è in grado di generare con il 
moncone d’anca. 
Il CIR femore-tibia è in ogni istante il punto di incontro delle aste laterali del 
quadrilatero articolato (membri 1 e 3 di figura 4.1). 
Definiamo ora la linea di carico: nello schema raffigurato in figura 5.1 si ha un 
corpo rigido qualunque sottoposto a due forze, P e P’, uguali in modulo e 
direzione ma con verso opposto, equilibrate da un momento M. La forza P’ ed 
il momento M possono essere ridotti ad una forza equivalente Q posizionata ad 






























Quindi il sistema di forze P e P’ e di momento M può essere ridotto al sistema 
equivalente di forze P e Q. Da ora si chiamerà linea di carico la linea PQ. 
Applichiamo ora lo stesso concetto di forza equivalente al caso di un arto 
inferiore. Come si può vedere in figura 5.2a e 5.2b la posizione della linea di 
carico, al contatto del tacco o al punto in cui si ha il rilascio da terra del piede, 
può essere individuata con il carico P, sostenuto sull’anca, ed il momento 
d’anca Mh, esercitato dall’amputato per equilibrare il sistema, che causa uno 
spostamento di tale linea di carico. Si dirà di estensione il momento Mhe 
esercitato all’inizio della fase di appoggio (in heel contact) dall’amputato al 
fine di “chiudere” l’angolo di ginocchio, si dirà invece di flessione il momento 
Mhf esercitato alla fine della fase di appoggio, o equivalentemente all’inizio 
della fase di volo (in push off), al fine di “aprire” il predetto angolo. 
Considerando il senso del moto da sinistra verso destra si vede che Mhe ha 
verso orario e sposta la linea di carico in avanti rispetto alla posizione 
dell’anca (o anche a destra dell’anca), invece Mhf ha verso antiorario e sposta 
la linea di carico in dietro rispetto alla posizione dell’anca ( o anche a sinistra 
dell’anca). 
Verrà ora espresso un concetto che è alla base della trattazione di questo e del 
successivo capitolo ed è fondamentale per la comprensione di questo progetto 
di tesi. Si spiegherà quale è la CONDIZIONE NECESSARIA (e sufficiente) 
affinchè esercitando un momento di estensione l’arto potrà essere esteso 
(figura 5.2a) ed esercitando un momento di flessione potrà essere flesso (figura 
5.2c). Ipotizzando sempre il senso del moto da sinistra a destra, condizione 
necessaria (e sufficiente) affinchè l’arto possa assere esteso è che la linea di 
carico sia davanti al CIR femore-tibia. Invece condizione necessaria, e 
sufficiente, affinchè l’arto possa essere flesso è che la linea di carico sia dietro 
al CIR. Dimostriamo ora questa tesi. E’ importante ricordare e precisare che la 
tibia e il piede di una protesi di un’ amputato transfemorale non possono essere 
attivate e controllate da quelli che si possono considerare i motori del corpo 
umano, cioè i muscoli, poiché tutta la muscolatura al di sotto del femore è 
assente. Osservando la figura 5.2a si vede che le forze P e Q costringono la 
tibia e il femore, che ruotano attorno al CIR (raffigurato qui con una coppia 
rotoidale), in una posizione di estensione soltanto perché la linea di carico 
(linea PQ) passa anteriormente al CIR rispetto al senso di marcia. E’ evidente 
che se la linea di carico passasse dietro al CIR tibia e femore sarebbero 
costrette a flettersi, come nel caso di figura 5.2b. Quindi un momento di 
estensione Mhe, che viene esercitato dal paziente al fine di estendere l’arto, 
come suddetto, può in realtà provocare tale estensione solo se la linea di carico 
è anteriore al CIR. In caso contrario, cioè di passaggio della linea di carico 
dietro al CIR, il paziente, che vorrebbe estendere l’arto negli istanti successivi 
esercitando un momento Mhe, si ritrovrrebbe in realtà a poterlo solo flettere, 
cioè ad aumentare in istanti successivi il valore dell’angolo di ginocchio. 








al fine di flettere l’arto, come suddetto, può in realtà provocare tale flessione 
solo se la linea di carico è posteriore al CIR. In caso contrario, cioè di 
passaggio della linea di carico davanti al CIR, il paziente, che vorrebbe flettere 
l’arto negli istanti successivi esercitando un momento Mhf, si ritrovrrebbe in 
realtà a poterlo solo estendere. E’ proprio questo il senso del controllo della 
stabilità: permettere al paziente di effettuare il movimento desiderato per 
evitare che la protesi si “comporti” in maniera inaspettata provocando un 
cammino non controllato e quindi disagio all’amputato che rischia di incorrere 
in cadute ed ulteriori traumi. 
Va ora precisato un altro fondamentale concetto che potrà essere compreso 
soltanto nel capitolo successivo, ma è necessario per spiegare che le fasi del 
cammino della protesi di arto inferiore di un amputato sono purtroppo 
profondamente diverse dalle fasi del cammino naturale (viste nel paragrafo 
1.2), in quanto queste non sono riproducibili con delle protesi “passive”. 
Infatti, come si vedrà nel capitolo 6, simulare il cammino naturale con una 
protesi passiva nelle diverse fasi di estensione o flessione dell’arto è 
impossibile. Per dare la massima stabilità al paziente l’unica soluzione è quella 
di compiere tutta la fase di appoggio, dall’istante iniziale di contatto del tacco a 
quello finale del distacco del piede da terra, con l’arto completamente esteso (il 
femore va in battuta sulla tibia contro un riscontro) e flettere solo nell’istante 
finale della fase di appoggio, cioè nell’istante iniziale della fase di volo. In 
alternativa nelle protesi più evolute si può avere nell’istante iniziale della fase 
di appoggio l’arto flesso, come accade nel cammino naturale, e poi mandare la 
protesi nella posizione di estensione massima nella fase iniziale della fase di 
appoggio e fletterla nella fase finale, prima dell’inizio della fase di volo. Infatti 
nella fase di volo è assolutamente necessario che l’arto sia flesso per evitare 
che, nella fase di richiamo all’indietro, il piede strisci sul suolo. Per  questo in 
figura 5.2 si vede che all’inizio della fase di appoggio si ha estensione della 
protesi di arto inferiore (quando invece nel cammino naturale si avrebbe 
flessione dell’arto naturale) ed alla fine della fase di appoggio si ha flessione. 
Questo concetto sarà però trattato in maniera approfondita nel capitolo 
seguente. 
Alla luce di quanto detto finora nella figura 5.2 sono rappresentate tre 
situazioni differenti: 
(a) Istante niziale della fase di appoggio (heel contact): viene esercitato un 
momento di estensione dell’anca per mantenere l’equilibrio al contatto del 
tacco.  L’estensione è però possibile solo quando la linea di carico (linea PQ) è 
davanti al CIR tibia-femore, poiché la forza P e la forza Q costringono a 
“chiudere” l’angolo di ginocchio. Quindi l’area E è quella dove può trovarsi il 
CIR per avere estensione e quindi controllare la stabilità in heel contact.  
(c) istante finale della fase di appoggio / inizio della fase di volo (push-off): 
viene esercitato un momento di flessione per ottenere l’equilibrio nel punto di 








carico solo se il CIR femore-tibia è collocato davanti alla linea P’Q’, poiché la 
forza P’ e la forza Q’ costringono ad “aprire” l’angolo di ginocchio. Quindi 
l’area F è quella dove può trovarsi il CIR per avere flessione e quindi 
controllare la stabilità in push off.  
(b) al fine di illustrare la “possibilità di controllo della stabilità” da parte del 
paziente, vengono combinati i due grafici (a) e (c): le due aree di controllo 
della stabilità E ed F sono sovrapposte e definiscono un’area comune S, 
chiamata zona di possibilità di controllo della stabilità. Se il CIR si trova nella 
zona S, infatti, il paziente è in grado di esercitare una flessione in heel contact 
e una estensione in push off esercitando rispettivamente un momneto Mhf e 
Mhe, in altri termini è possibile che il paziente “sposti” la linea di carico dietro 
al CIR in push off e davanti al CIR in heel contact esercitando un momento 
d’anca opportuno. Negli istanti intermedi tra heel contact e push off la linea di 
carico può trovarsi dietro o davanti al CIR in base al movimento relativo tra 
l’arto e la linea di carico. Per valutare ciò che succede in questi istanti 




Figura 5.2: diagramma di controllo della stabilità (in (a) situazione di HEEL 
CONTACT, in (c) situazione di PUSH OFF, in (b) sovrapposizione delle due 
situazioni) 
Se si volesse rappresentare il diagramma limite di controllo della stabilità, cioè 
quello in cui si hanno i momenti minimi sviluppabili per l’utilizzo della protesi 
in estensione e flessione, in figura 5.2b si dovrebbero rappresentare le due 








Nel caso in cui l’amputato abbia una scarsa capacità di generare un momento 
dell’anca oppure preferisca utilizzare di meno tale muscolatura, si ha una 
riduzione drastica della zona di possibilità di controllo S. Infatti a parità di 
forza scambiata con il terreno P se un paziente riesce a generare un momento 
ridotto il braccio d, nel caso di Mhe, e d’, nel caso di Mhf, sarà inferiore.  
Nella figura 5.3 si vede la restrizione dell’area S rispetto alla condizione 
riportata in figura 5.2 dovuta ad un momento d’anca sviluppabile inferiore. 
L’amputato ha quindi un Mhe massimo e un Mhf massimo inferiori a quelli di 

























Figura 5.3: condizione di momento d’anca inferiore (non c’è possibilità di 
controllo della stabilità) 
 
 
Si nota subito che al fine di rendere possibile il controllo della protesi ad 
amputati con scarse capacità muscolari residue la posizione del CIR femore-
tibia deve essere elevata rispetto al terreno e vicina il più possibile 
all’articolazione d’anca. Tale considerazione si può dimostrare formalmente 
considerando una protesi a singolo asse che lavori in completa estensione.  








Mh = momento d’anca; 
Mk = momento frizione (eventualmente presente nel meccanismo); 
P = forza scambiata dal piede con il terreno; 
T = carico assiale sulla protesi (componente di P lungo l’asse anca-tacco); 
S = forza di taglio sulla protesi (componente di P perpendicolare all’asse anca-
tacco); 
L = lunghezza della protesi dall’asse dell’anca al tacco; 
x = coordinata dell’asse del ginocchio (CIR) perpendicolare all’asse anca-
tacco; 
y = coordinata dell’asse del ginocchio (CIR) parallela all’asse anca-tacco; 
 
Figura 5.4: forze e momenti nella protesi 
 
 
Considerando l’equilibrio dei momenti rispetto all’asse dell’anca (il momento 
è positivo se ha senso antiorario): 
 
€ 
−Mh + S ⋅ L = 0                                                                                                 (5.1) 
 












                                                                                                           (5.2) 
Facendo poi l’equilibrio dei momenti attorno all’asse del ginocchio (il 




S ⋅ y −T ⋅ x + Mk = 0                                                                                           (5.3) 
 
si ottiene, sostituendo nell’equazione (5.3) la formulazione di S espressa 






⋅ P ⋅ x −Mk( )                                                                                         (5.4) 
 
La tipica protesi composta da un meccanismo quadrilatero articolato non 
possiede un sistema frizione, perciò il momento di frizione Mk è nullo. Da 




L ⋅ P ⋅ x
y
                                                                                                   (5.5) 
 
Per una progettazione corretta le coordinate del centro di istantanea rotazione 
femore-tibia (x,y) sono essenziali per la possibilità di controllo della protesi, 
infatti in funzione di questi due parametri si ricava il valore del momento 
d’anca di controllo. Perciò, considerando il fatto che L e P sono parametri su 
cui non è possibile agire, se si volesse ridurre il valore del momento d’anca 
richiesto si potrebbe procedere in due modi: 
1. ridurre la coordinata x, cioè collocare il CIR più vicino alla linea di 
riferimento che collega il tacco all’anca e quindi più vicino all’anca; 
2. incrementare la coordinata y, cioè innalzare la posizione del centro di 
istantanea rotazione. 
Anche senza questa dimostrazione era evidente che la coppia rotoidale non è 
adatta per una protesi esterna passiva di ginocchio perché non utilizzabile da 
pazienti con ridotto campo S di possibilità di controllo della stabilità. E’ per 
questo che si è deciso di prendere in considerazione una protesi policentrica, 
grazie alla quale è possibile agire sui parametri x e y della formula (5.5) e 
soddisfare anche pazienti con scarse doti muscolari in grado di generare 
momenti d’anca molto ridotti. Quanto su detto a proposito dell’area S di 
controllo della stabilità prendendo in considerazione figura 5.2 è valido anche 
per le protesi con quadrilatero articolato (come visibile in figura 5.5). Anche in 
figura 5.5 se si volesse rappresentare il diagramma limite di controllo della 
stabilità, cioè quello in cui si hanno i momenti minimi sviluppabili per 
l’utilizzo della protesi in estensione e flessione, in figura 5.2b si dovrebbero 








Si riprende ora in considerazione il confronto tra quadrilatero articolato 
incrociato e semplice che aveva visto “sconfitto” quest’ultimo nel mimare il 
cammino naturale a causa della sua scarsa somiglianza anatomica 
all’articolazione di ginocchio naturale. Infatti nel paragrafo 4.7 si era visto 
come il quadrilatero articolato incrociato presentasse enormi vantaggi dal 
punto di vista della somiglianza estetica al cammino naturale, ma ora si 
intuisce già che questo meccanismo presenta un CIR con coordinate y molto 




Figura 5.5: diagramma di controllo della stabilità con protesi policentrica 
 
Di conseguenza è intuibile che, come si vedrà nel paragrafo successivo, dal 
punto di vista della possibilità di controllo della stabilità il quadrilatero 
articolato semplice può presentare, dopo un lavoro di sintesi che apporta 
variazioni alla lunghezza delle aste di cui è composto, dei CIR in posizione 
molto elevata. E’ chiaro che progettare e realizzare una protesi con 
quadrilatero incrociato che mimi bene il cammino naturale ma sia inutilizzabile 
dalla gran parte degli amputati transfemorali è privo di senso. E’ per questo 










5.3 VERIFICA DELLA POSSIBILITA’ DI CONTROLLO DELLA 
STABILITA’  
Nel paragrafo precedente si è detto che, come si vedrà nel sesto capitolo, con 
protesi passive per dare la massima stabilità al paziente l’unica soluzione è 
quella di compiere tutta la stance phase con l’arto completamente esteso, con il 
femore in battuta sulla tibia contro un riscontro, e flettere solo nell’istante 
finale della fase di appoggio. In alternativa nelle protesi più evolute si può 
avere nell’istante iniziale della fase di appoggio l’arto flesso, come accade nel 
cammino naturale, e poi mandare la protesi nella posizione di estensione 
massima nella fase iniziale della fase di appoggio e fletterla nella fase finale, 
prima dell’inizio della fase di volo. Nel caso di protesi a singolo asse, come 
visibile in figura 5.2a e 5.2b, se l’arto è completamente esteso o leggermente 
flesso la posizione del CIR non cambia. Invece nel caso di protesi 
policentriche, come quelle con quadrilatero articolato, la posizione del CIR 
dipende dall’angolo che si forma tra tibia e femore (angolo di ginocchio).  
Quindi se si decidesse di compiere tutta la stance phase con l’arto 
completamente esteso si deve valutare la posizione del CIR soltanto per il 
valore dell’angolo di ginocchio uguale a zero, come visibile in figura 5.5. Ma 
osservando in figura 1.4 gli angoli presenti tra femore e tibia nel cammino 
naturale si vede che nella fase iniziale della fase id appoggio (da 0% a 10% del 
ciclo del cammino) si hanno mediamente valori che oscillano tra 0° e 20° di 
piega tra femore e tibia e nella fase finale (da 50% a 62% del ciclo di 
cammino) valori che oscillano tra 0° e 70° di piega tra femore e tibia. Quindi 
se, al fine di imitare il più possibile il cammino naturale, si decidesse di 
iniziare la fase di appoggio con l’arto leggermente flesso (angolo di piega 
compreso tra 0° e 20°), per poi portarlo in estensione completa e poi flettere 
nuovamente nella fase finale della fase di appoggio, e terminarla con l’arto 
flesso (angolo di piega compreso tra 0° e 70°, di solito molto inferiore a 70°), 
bisognerebbe valutare la posizione del CIR nei diversi angoli di flessione tibia-
femore (cioè per diversi valori dell’angolo di ginocchio). Perciò invece di 
avere l’arto completamente esteso (con l’angolo di ginocchio uguale a zero) sia 
in heel contact che in push off, si prende in considerazione l’eventualità di 
avere angoli compresi tra 0° e 20° in heel contact e tra 0° e 70° in push off per 
avere somiglianza estetica e funzionale al cammino naturale. Ma da quanto su 
detto i CIR in heel contact devono essere dietro la linea di carico per 
permettere estensione ed i CIR in push off devono essere davanti la linea di 
carico per permettere flessione. Si conclude quindi che i CIR femore-tibia 
ottenuti con angoli di piega compresi tra 0° e 20° devono trovarsi nella zona E 
di figura 5.2, mentre i CIR femore-tibia ottenuti con angoli di piega tra 0° e 
70° devono trovarsi nella zona F di figura 5.2. Considerando che l’angolo di 
flessione massimo di un articolazione di ginocchio è di 130° si sono trovate in 

































Figura 5.7: polare dei CIR del quadrilatero articolato semplice (KNEE 

































Figura 5.9: polare dei CIR del quadrilatero articolato incrociato (KNEE 








Tali polari sono raffigurate per il quadrilatero semplice nelle figure 5.6 e 5.7 e 
per quello incrociato nelle figure 5.8 e 5.9 considerando fissa la tibia e mobile 
il femore. Inoltre mandando in esecuzione il file Matlab “MOVIMENTOCIR” 
è possibile visualizzare per ogni CIR (da 0° a 130° dell’angolo di ginocchio 
con passo di 5°) la posizione del quadrilatero articolato semplice prima e 
incrociato poi.  
In figura 5.10 e 5.11 si sono poi raffigurate le polari dei CIR, ma si è utilizzata 
solo la parte di polare corrispondente ad angoli di piega che vanno da 0° a 70°, 
per verificare la possibilità di controllo della stabilità con i due quadrilateri 
articolati. Si è tenuto inoltre conto del fatto che i CIR femore-tibia ottenuti con 
angoli di piega compresi tra 0° e 20° devono trovarsi nella zona E di figura 5.2, 
mentre i CIR femore-tibia ottenuti con angoli di piega tra 0° e 70° devono 
trovarsi nella zona F di figura 5.2. Tali polari sono state inserite nel diagramma 
di possibilità di controllo della stabilità, del tipo di figura 5.5 e si sono ricavati 
i diagrammi limite di possibilità di controllo, cioè si sono raffigurate le linee di 
carico ottenute con i minimi momenti sviluppabili (di estensione e di flessione) 
affinchè si potesse utilizzare la protesi con quella geometria. 
 
 
Figura 5.10: diagramma limite della possibilità di controllo della stabilità nel 









Figura 5.11: diagramma limite della possibilità di controllo della stabilità nel 
cammino, con protesi con quadrilatero articolato incrociato 
E’ evidente che nel caso del quadrilatero articolato semplice di figura 5.10 
risolvendo un problema di sintesi è facile spingere la curva dei CIR molto più 
in alto e vicina all’anca apportando elevate riduzioni dei momenti d’anca,  
mentre nel caso del quadrilatero articolato incrociato di figura 5.11 anche 
eseguendo un accurato lavoro di sintesi non è possibile spingere la posizione 
dei CIR in alto, di conseguenza si ha lo stesso problema che si presenta con la 
coppia rotoidale, cioè una scarsa riduzione dei momenti d’anca. Quindi dal 
punto di vista della possibilità di controllo della stabilità, nel caso di protesi 
passive, risulta di gran lunga avvantaggiato il quadrilatero articolato semplice. 
Il quadrilatero articolato incrociato può trovare applicazione soltanto in quei 
pazienti che hanno una elevata capacità muscolare, quindi per questi o nel caso 
in cui si volesse pensare ad un sistema di controllo attivo della protesi, si 
porterà avanti anche il progetto della protesi con quadrilatero articolato 
incrociato. Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab 
negli m-file “MOVIMENTOCIR” e “POSSIBILITACONTROLLO” che 









Alla verifica della condizione di “possibilità di controllo della stabilità” segue 
la verifica della “controllabilità della stabilità”. Come specificato 
nell’introduzione del capitolo precedente tale condizione serve per verificare 
come la protesi si comporta nelle fasi intermedie della fase di appoggio, cioè 
comprese tra le due fasi limite iniziale (heel contact) e finale (push off). In 
prima battutta si potrebbe pensare di imitare al meglio il cammino naturale 
osservando gli angoli di piega che si formano tra tibia e femore nel cammino 
naturale (figura 1.4). Poi si vedrà che le fasi del cammino di una protesi di arto 




6.2 CONTROLLABILITA’ DELLA STABILITA’ 
In figura 6.1 viene riportato l’andamento medio dell’angolo di ginocchio, già 
visto in figura 1.4, nella fase di appoggio nel cammino naturale. Si può notare 
come da 0% a 15% circa del ciclo di cammino la funzione dell’angolo di 
ginocchio è crescente, quindi come spiegato nel paragrafo 5.1, la derivata 
prima è positiva, cioè l’angolo si “apre”, cioè si ha flessione dell’arto. Dal 15% 
al 40 % circa del ciclo di cammino la funzione è decrescente, la derivata prima 
è negativa, l’angolo si “chiude”, quindi si ha estensione dell’arto inferiore. 
Infine dal 40% al 62% circa la funzione è di nuovo crescente, quindi per le 
stesse motivazioni precedenti si ha di nuovo flessione dell’arto. Nel capitolo 
precedente si è appreso che al fine di avere flessione, in una protesi passiva di 
arto inferiore per un amputato transfemorale, la linea di carico deve essere 
posteriore al CIR femore-tibia, mentre per avere estensione deve essere 
anteriore al CIR. Di conseguenza se si volesse imitare il cammino naturale si 
dovrebbe avere questa situazione: 
- da 0% a 15% : linea di carico dietro al CIR 
- da 15% a 40%: linea di carico davanti al CIR 








Nella realtà, però, a causa della mancanza dei muscoli, dalla mezzeria del 
femore in poi, per un amputato è impossibile riprodurre gli stessi angoli di un 
normodotato con una protesi passiva.  
 
Figura 6.1 : andamento dell’angolo di ginocchio nella fase di appoggio  
 
Anche se per assurdo si riuscissero ad ottenere le stesse fasi di estensione e 
flessione non sarebbe possibile controllare il valore dell’angolo di flessione nel 
tempo, cioè la velocità angolare di flessione, e quindi l’arto risulterebbe fuori 
controllo. Inoltre non è ovviamente possibile, causa la mancanza dell’arto, 
avere a disposizione gli angoli medi che individuano la posizione dell’arto 
inferiore e l’andamento della forza scambiata con il terreno nel cammino di un 
amputato, come invece si era fatto per un normodotato nel primo capitolo. Non 
si possono quindi conoscere in media la posizione della linea di carico e la 
posizione del CIR in ogni istante del ciclo di cammino e non si può pensare 
quindi di alternare le fasi di flessione ed estensione alla stessa maniera del 
cammino naturale. Bisogna quindi tralasciare il lato estetico del cammino per 
privilegiare quello funzionale. Rendere il cammino del paziente funzionale 
vuol dire rispettare la presenza delle due principali fasi del cammino: la fase di 
appoggio e la fase di volo. Nella prima l’arto deve dare la sensazione di 
stabilità, cioè di essere in grado di supportare il peso del paziente, nella 
seconda l’arto deve essere assolutamente flesso per evitare che il piede strisci 








essere in flessione negli istanti finali della fase di appoggio e durante la fase di 
appoggio non si possono alternare le fasi del cammino naturale. Inoltre è 
evidente che durante la fase di appoggio non si può essere in flessione perché 
senza la presenza dei muscoli, e nel caso di una protesi passiva, sarebbe una 
flessione incontrollata (non sarebbe cioè possibile controllare negli istanti del 
ciclo di cammino il valore dell’angolo di flessione). Di conseguenza si è 
costretti a concludere che la stabilità nel supporto del carico può essere 
garantita solo se l’arto è sempre completamente esteso [8], o a limite per i 
primi istanti in fase di estensione, perché in caso di flessione improvvisa, in 
una fase in cui fosse inaspettata, si avrebbe la sensazione di perdita del 
controllo. Perciò nella fase di appoggio si deve estendere l’arto e mantenerlo 
nella posizione di massima estensione per poi fletterlo pochi istanti prima 
dell’inizio della fase di volo. Come specificato nel capitolo precedente la fase 
di appoggio può iniziare con l’arto completamente esteso (tibia e femore 
battono contro un riscontro), o per meglio simulare il cammino naturale, 
leggermente flesso (con un angolo compreso circa da 0 a 20°). Inoltre la fase di 
appoggio, tranne che in rare eccezioni che si vedranno in seguito, termina con 
l’arto flesso (valori tipici nel cammino naturale vanno da 0 a 70°, ma nel 
cammino con protesi sono inferiori a 70°). Ecco perché nel capitolo precedente 
si è parlato della necessità da parte dell’amputato di essere in grado di 
sviluppare un momento di estensione in heel contact e uno di flessione in push 
off per determinati valori dell’angolo di ginocchio.  
Quindi, invece dei movimenti realizzati nel cammino naturale nella fase di 
appoggio (flessione da 0 a 15%, estensione da 15 a 40% e flessione da 40 a 
62%), nel cammino con protesi si ha solo estensione in quasi tutta la fase di 
appoggio, e flessione soltanto negli istanti finali.  
 
 
6.3 VERIFICA DELLA CONTROLLABILITA’ DELLA 
STABILITA’ 
A fronte di quanto detto finora per eseguire la verifica della controllabilità 
della stabilità bisogna accertarsi che la linea di carico sia davanti al CIR per 
quasi tutta la fase di appoggio, dall’istante iniziale di heel contact, e che sia 
dietro al CIR nella fase finale e in push off. Soltanto così ci sarà prima 
estensione e poi flessione per quanto spiegato nel capitolo 5. 
A questo punto è sorto il problema di studiare la posizione relativa tra CIR e 
linea di carico durante tutta la fase di appoggio per una protesi di arto inferiore. 
Per simulare il cammino dell’amputato con protesi di arto inferiore si è 
utilizzato il modello di figura 4.1. Come detto prima non si hanno a 
disposizione, per ovvi motivi (cioè a causa della mancanza dell’arto), i valori 








per quanto detto nel paragrafo 6.2 si è supposto che l’arto fosse in completa 
estensione, in battuta contro un riscontro, per tutta la fase di appoggio, e quindi 
per i valori dei gradi di libertà del suddetto modello si è supposto che: 
- tutta la fase di appoggio fosse compiuta con l’arto completamente esteso 
(cioè che l’angolo di ginocchio fosse sempre uguale a zero) 
 - che l’angolo d’anca dell’amputato in questione passasse da un valore medio 
di 15° a un valore di -15° in maniera lineare da 0% a 62% del ciclo di 
cammino 
- che la protesi di piede mantenesse un valore dell’angolo di caviglia uguale a 
90° in tutta la stance phase.  
Con tali valori si sono poi ricavati i gdl del modello di figura 4.1 con le 
formule (4.21) sia per il caso del quadrilatero semplice che di quello 
incrociato. Durante la simulazione del movimento di questo modello di arto 
inferiore si sono ricavate le coordinate dei CIR femore-tibia per i due 
quadrilateri. Mandando in esecuzione il file Matlab “MOVIMENTOCIR2” è 
possibile visualizzare la simulazione del movimento del modello e del CIR 
nelle diverse percentuali della fase di appoggio per il quadrilatero semplice 
(figura 6.2A, B e C) e per quello incrociato (figura 6.3A, B e C).  
Nel dettaglio viene messa in evidenza lo spostamento della forza P, che il 
terreno esercita sul piede, lungo la suola del piede, a partire dal tallone per 
finire all’avanpiede. Il punto di applicazione della forza P nei diversi istanti 
della fase di appoggio è messo in evidenza da un pallino rosso (come visibile 
nelle figure 6.2 A, B e C per il quadrilatero semplice e 6.3 A, B e C per il 
quadrilatero incrociato). Analizzando l’andamento dell’angolo 
€ 
ϑ 5  di figura 4.1 
in funzione del ciclo di cammino si è scelto di concentrare la forza P nel 
tallone nella fase che va da 0% a 20% del ciclo di cammino (valori di 
€ 
ϑ 5  
positivi), poi la forza si sposta con una funzione lineare dal tallone 
all’avanpiede dal 20% al 43% del ciclo di cammino (valori di 
€ 
ϑ 5  circa nulli), 
ed infine dal 43% al 62% resta concentrata nell’avanpiede (valori di 
€ 
ϑ 5  
negativi). Infatti per valori di 
€ 
ϑ 5  positivi il piede appoggia sul tallone, per 
valori negativi appoggia sull’avanpiede e per valori circa nulli c’è la fase di 
spostamento del punto di applicazione della forza dal tallone all’avanpiede, 
come visibile in figura 6.2 e 6.3 A, B e C. Si introduce inoltre una 
semplificazione in quanto per avanpiede si assume la parte terminale del piede 
escluse le falangi delle dita, come visibile in figura 4.1,  per fare in modo di 
concentrare la forza in un solo punto dal 43% al 62% del ciclo di cammino.  
Poi si è supposto anche il possibile movimento nella fase di volo con protesi di 
arto inferiore, ricordando che in tale fase l’arto deve essere flesso per evitare 
che il piede strisci sul suolo, con le seguenti ipotesi: 
- l’angolo di ginocchio assume valori di piega che vanno da 0° nel 62% del 
ciclo, a 30° nell’81% del ciclo e di nuovo a 0° nel 100% del ciclo per riniziare 
la successiva fase di appoggio con arto in estensione completa. L’angolo di 








- che l’ angolo d’anca dell’amputato in questione passa da un valore medio di -
15° a un valore di 15° in maniera lineare da 62% a 100% del ciclo di cammino; 
- che la protesi di piede mantenesse un valore di ANKLE ANGLE uguale a 
90° in tutta la fase di volo.  
Il movimento ottenuto nella fase di volo è visualizzabile mandando in 






















































































Figura 6.2: simulazione del movimento del modello di protesi con 



































































































Figura 6.3 : simulazione del movimento del modello di protesi con 








Poi con lo scopo di stabilire quando la retta di carico fosse davanti o dietro al 
CIR nella fase di appoggio si è implementato in Matlab il file 
“CONTROLLABILITA”. Considerando il movimento della protesi come 
descritto all’inizio del paragrafo e come visualizzabile dal file 
“MOVIMENTOCIR2”, si è graficata la polare dei CIR, già vista nelle figure 
6.2 e 6.3, per la protesi con quadrilatero semplice e incrociato (figure 6.4A e 
6.4B). Si è poi considerato il fatto che la forza P non assume la stessa 
angolazione (valore dell’angolo 
€ 
α) del cammino naturale e ovviamente anche 
su tale angolo non si hanno dati come nei casi precedenti. Si è perciò 
considerata, in maniera approssimativa, la forza P sempre verticale. Si è poi 
ricavato il diagramma di controllo della stabilità per i due quadrilateri e le due 
rette di carico, di heel contact e di push off, sono state riportate sull’arto nella 




                                 (A)                                                     (B) 
  
Figura 6.4: polare dei CIR nel movimento visualizzato nel file 
“MOVIMENTOCIR2” per la protesi con quadrilatero articolato semplice (A) 








Per fare ciò bisogna considerare che la protesi di arto inferiore, nella 
simulazione del cammino nella fase di appoggio, è ruotata intorno alla coppia 
rotoidale di caviglia, rispetto alla posizione di allineamento di figura 6.5, di 
15° in senso antiorario in heel contact ed è ruotata, intorno alla coppia 
rotoidale di avanpiede, di 15 ° in senso orario in push off. Questo accade 
perché, come detto prima, l’arto è considerato sempre in completa estensione e 
l’angolo d’anca assume valori che vanno da 15° in 0% (heel contact) del ciclo 
di cammino a -15° in 62% (push off) del ciclo di cammino.  
In figura 6.5A e 6.5B si vede che, nel caso dell’amputato preso in 
considerazione,  le protesi sono ambedue inadatte perché non è verificata 
neanche la condizione di possibilità di controllo della stabilità. Bisognerebbe 
quindi impiegare una protesi con quadrilatero semplice con CIR femore-tibia 
più elevato. 
Si prende in considerazione allora un amputato con maggiore capacità 
muscolare il cui angolo d’anca passa da un valore di 20° a -25° e con le stesse 
considerazioni di prima si traccia il diagramma di controllo della stabilità (rette 
blu) in figura 6.6A e 6.6B per i due quadrilateri. 
  
 
                                             
 
                                               
                             
 
                             


























































Figura 6.6: diagramma di controllo della stabilità (rette blu)  per i due 
quadrilateri 
 
Infine per vedere in quali istanti la retta d’azione fosse dietro o davanti al CIR 
si è calcolata la distanza tra l’ascissa del punto della retta d’azione che ha la 
stessa ordinata del CIR e l’ascissa del CIR. Tale distanza è da considerarsi 
positiva se la retta d’azione è davanti al CIR e negativa se dietro rispetto al 
senso di marcia assunto da sinistra verso destra. Il risultato è quello di figura 
6.7A per il quadrilatero semplice e 6.7B per quello incrociato. Si vede che il 
risultato è accettabile perché si ha estensione da 0% a 55% circa del ciclo di 
cammino (la retta d’azione è davanti al CIR) e flessione dal 55% circa al 62% 
del ciclo di cammino (la retta d’azione è dietro al CIR). Quindi come 
desiderato per la condizione di controllabilità della stabilità si ha estensione in 
quasi tutta la fase di appoggio e flessione solo negli istanti finali. E’ ovvio che 
variando la geometria dei quadrilateri articolati si può migliorare la verifica di 
questa condizione. Anche da questo punto di vista risulta svantaggiato il 
quadrilatero incrociato perché a causa dell’ordinata dei suoi CIR più bassa di 
quelli del quadrilatero semplice obbliga l’amputato a dover compiere momenti 
d’anca maggiori in ogni istante della fase di appoggio per ottenere l’equilibrio 








Inoltre nel caso del quadrilatero semplice preso in considerazione in questo 
progetto i CIR hanno ordinate molto basse rispetto a quelle che si potrebbero 
ottenere variando leggermente la geometria delle aste che lo compongono, 
quindi la differenza di dimensioni tra le aree S ed S’ dei due quadrilateri è 
poco apprezzabile. Quindi con il quadrilatero semplice, come spiegato nel 
capitolo 5, modificando la dimensione delle aste di cui è composto il caso 
preso in considerazione si innalza in maniera considerevole l’ordinata dei CIR 
e si ottengono aree S molto più strette per permettere anche ai pazienti con 
ridotte capacità muscolari di utilizzare la protesi. Invece con il quadrilatero 
incrociato è impossibile, anche modificando la geometria del caso preso in 
considerazione, innalzare l’ ordinata dei CIR e di conseguenza il suo utilizzo è 
limitato a pazienti con elevata capacità muscolare residua o alle protesi con 
sistemi di controllo attivi.  
 
 
                                     (A)                                                               (B) 
Figura 6.7: distanza espressa in metri tra CIR e retta di carico prendendo in 
considerazione le rette di carico del diagramma di controllabilità della 











Si conclude il discorso del controllo della stabilità facendo notare che per un 
controllo ottimale è necessario verificare ambedue le condizioni, quella di 
possibilità di controllo della stabilità prima e quella di controllabilità della 
stabilità poi. Anche se verificando la seconda condizione è implicito che sia 
verificata la prima vanno considerate separatamente. Infatti la prima 
condizione è “oggettiva” nel senso che  si sono stabilite le condizioni limite di 
verifica, mentre la seconda è altamente “soggettiva” nel senso che non ci sono 
condizioni limite di verifica. Infatti non esiste una condizione di controllabilità 
della stabilità ottimale poiché è nelle capacità muscolari residue, ma anche nel 
gusto del paziente, stabilire quando all’interno della fase finale della fase di 
appoggio iniziare la flessione, o se iniziare la fase di appoggio con l’arto 
completamente esteso o leggermente flesso. Cioè, come verrà spiegato nel 
paragrafo 6.3, esistono tra gli amputati “stili” di cammino diversi. Taluni 
preferiscono e riescono a sviluppare uno stile più aggressivo e somigliante al 
cammino naturale (quindi con arto leggermente flesso in heel contact e inizio 
della fase di flessione con un certo anticipo rispetto all’istante di push off), 
mentre altri preferiscono conservare una sensazione di stabilità e sicurezza in 
tutta la fase di appoggio (eseguono cioè tutta la fase di appoggio con l’arto 
completamente esteso con tibia e femore premuti su un riscontro). 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab negli m-file 
“MOVIMENTOCIR2” e “CONTROLLABILITA” che vengono analizzati 




















6.4 DIVERSE TIPOLOGIE DI PROTESI CON QUADRILATERO 
ARTICOLATO SEMPLICE 
Alla luce di quanto detto finora sono presenti in letteratura [8] distinzioni tra 
tipologie di protesi di arto inferiore con diversi quadrilateri articolati semplici 
fatte in base alle diverse condizioni di possibilità di controllo della stabilità e 
controllabilità della stabilità. Si considereranno in particolare tre modelli tipici: 
- quadrilatero articolato con posizione del CIR elevata 
- quadrilatero articolato iperstabilizzato 
- quadrilatero articolato per protesi a controllo volontario. 
In figura 6.8 è rappresentata una protesi costituita da un quadrilatero articolato 
con una posizione elevata del centro di istantanea rotazione femore-tibia. Il 
meccanismo possiede un’asta anteriore piuttosto lunga, mentre un’asta 
posteriore corta, da cui deriva la posizione del CIR elevata. È una protesi 
adatta ad amputati con scarsa capacità muscolare, in particolare la posizione 
del CIR nella fase di contatto del tacco (figura 6.8a) permette di ottenere la 
stabilità della protesi senza richiedere un momento d’anca, in quanto il 
ginocchio è forzato in completa estensione e il CIR è in posizione talmente 
elevata e arretrata rispetto all’anca che la retta di carico può passare nell’anca e 
di conseguenza l’amputato non deve generare nessun momento Mh. Nella fase 
di rilascio del piede dal suolo (figura 6.9c) la linea di carico può essere 
spostata facilmente attraverso un momento dell’anca esercitato dall’amputato; 
tale momento, grazie ad una posizione elevata del centro di istantanea 
rotazione femore-tibia, ha un’intensità ridotta. Tuttavia in questa tipologia di 
protesi la posizione del CIR è molto sensibile a piccole variazioni dell’angolo 
di flessione nella condizione di completa estensione. 
Un meccanismo simile al quadrilatero articolato con il centro di istantanea 
rotazione femore-tibia elevato è il quadrilatero articolato iper-stabilizzato. In 
figura 6.9 è visibile il diagramma di stabilità di tale protesi. 
Come nel caso precedente, anche in questo caso il comportamento può 
cambiare drammaticamente a seguito di piccole variazioni di dimensioni. Per 
questo meccanismo è stata progettata la stabilità al contatto del tacco (figura 
6.9a) posizionando il centro di istantanea rotazione femore-tibia 
posteriormente alla linea di carico. Il termine iperstabilizzato si riferisce al 
fatto che, al contatto del tacco, non è richiesto un momento dell’anca (figura 
6.9a), ed al rilascio del piede da terra la flessione non può iniziare finche si ha 
il sostegno del carico, infatti il CIR è collocato dietro la linea di carico. Anche 
questa tipologia di protesi è adatta ad amputati con muscoli d’anca poco attivi 
e per pazienti che desiderano un bloccaggio completo durante la fase di 
sostegno del peso. Sicuramente questa protesi può causare dei disagi agli 
amputati con una notevole attività dei muscoli del moncone, in quanto non è 
possibile un controllo volontario della flessione della protesi nella fase di 










Figura 6.8: diagramma di controllo della stabilità per una protesi con 
quadrilatero semplice con CIR elevato  
 
 
Nell’ambito del controllo volontario si può esaminare la protesi rappresentata 
in figura 6.10, in cui il centro di istantanea rotazione femore-tibia cade 
all’interno della zona di controllo volontario (figura 6.10b) sia nella fase di 
contatto del tacco che nella fase di rilascio del piede dal suolo. A differenza 
delle due classi precedentemente descritte (quadrilatero articolato con CIR 
elevato e quadrilatero articolato iperstabilizzato), la posizione iniziale del 
centro di istantanea rotazione femore-tibia non è molto elevata: circa 100 mm 
al di sopra della coppia cinematica di riferimento e posteriore di circa 6 mm 
alla linea di riferimento. Tale posizione permette di ottenere un moto del CIR 
sia di molto anteriore che di molto posteriore alla linea di riferimento rispetto 
ai due casi precedenti, consentendo di iniziare la fase di appoggio con l’arto 
leggermente flesso ed anticipare la flessione, negli istanti finali della fase di 
appoggio, rispetto ai casi precedenti.  
Quindi il quadrilatero articolato iperstabilizzato è adatto a soggetti con 
scarsissime capacità muscolari e riabilitative; il quadrilatero articolato con CIR 
elevato è adatto a pazienti con scarse capacità muscolari ma maggiore fiducia 
nelle capacità riabilitative; mentre il quadrilatero articolato per protesi con 
controllo volontario è adatto a soggetti con elevata capacità muscolare residua 










Figura 6.9: diagramma di controllo della stabilità per una protesi con 




Figura 6.10: diagramma di controllo della stabilità per una protesi con 









integrazione nella vita normale maggiori. 
In conclusione per valutare il controllo della stabilità bisogna ricavare 
l’andamento delle forze che il piede di protesi scambia con il terreno e 
l’andamento dell’ angolo d’anca in funzione della percentuale del ciclo di 
cammino per ogni amputato e solo successivamente può essere assegnata 
all’amputato la protesi più adatta alle sue caratteristiche. Sperimentalmente è 
possibile ricavare l’andamento delle forze e dell’angolo d’anca di un amputato 
eseguendo i rilevamenti con  una protesi di geometria qualsiasi bloccata in 
completa estensione in tutta la fase di appoggio, infatti in caso contrario, cioè 





 PROGETTO DEL DISPOSITIVO DI EQUILIBRIO 
 
 
7.1 INTRODUZIONE  
I modelli di protesi di arto inferiore, di figura 4.1 e 4.3, sono privi di un 
sistema di equilibrio delle forze interne che si scambiano i membri del 
modello. Fino a questo punto del progetto è stato possibile trascurare il sistema 
di equilibrio perché si è presa in considerazione soltanto la cinematica del 
meccanismo ed il sistema di equilibrio ovviamente non influisce su di essa. In 
questo capitolo, però, si prenderà in esame la statica del meccanismo ed è 
chiaro che il meccanismo come raffigurato in figura 4.1 e 4.3 non è in grado di 
equilibrare le forze che si scambiano internamente i membri.  
Nel capitolo 3 al fine di distinguere le diverse tipologie di protesi esterne di 
articolazione di ginocchio si erano considerati tre parametri: 
-posizione del CIR (si sono distinti quindi quindi dispositivi a singolo asse di 
rotazione e policentrici) 
-controllo della stabilità (si sono distinti dispositivi attivi e passivi) 
-equilibrio (si sono considerate le diverse tipologie di dispositivo dedicate 
all’equilibrio presenti in commercio). 
Si era poi detto che si sarebbe concentrata l’attenzione su una protesi con 
sistema di controllo passivo, policentrica (con meccanismo quadrilatero 
incrociato) e con sistema di equilibrio pneumatico o idraulico del tipo di figura 
3.7. Il sistema di controllo passivo era stato scelto a causa della complessità di 
progettazione di quello attivo, come spiegato nel capitolo 3;  poi si era preferita 
la tipologia policentrica a quella a singolo asse di rotazione per favorire il 
controllo della stabilità, come spiegato nei capitoli 5 e 6. Va ora motivata 
l’ultima scelta, quella del dispositivo di equilibrio.  
Il meccanismo a frizione viene scartato perché, come esposto nel capitolo 3, 
non permette un andamento della camminata fluido ed è soggetto ad usura e 
continua manutenzione. Rimane quindi il sistema pneumatico o idraulico che 
può essere eventualmente abbinato ad un sistema a molla con lo scopo di 
accumulare energia in determinate fasi del cammino e rilasciarla in altre 
quando necessario. Nei paragrafi successivi verrà analizzato l’andamento, in 
funzione della percentuale del ciclo di cammino, delle forze scambiate tra i 
membri interni del meccanismo di protesi di arto inferiore al fine di progettare 










7.2 ANALISI DELLE FORZE E DEI MOMENTI NELLA 
STANCE PHASE 
Il modello utilizzato in figura 4.1 nella fase di appoggio rimane valido ma in 
figura 7.1A, e in maniera più chiara in figura 7.2, viene ora visualizzata 
l’aggiunta dei membri 8 e 9 che schematizzano in maniera simbolica il 
dispositivo di equilibrio. Nel paragrafo 7.4 verrà inoltre spiegato perché il 
dispositivo è disposto tra i membri 2 e 4, cioè tra la tibia e il femore. Tale 
dispositivo è stato schematizzato, per la semplicità della rappresentazione, 
come un pistone, ma nella realtà può essere un meccanismo più complesso (ci 
può essere ad esempio l’aggiunta di una molla o di altri componenti se 
necessari).  I gradi di libertà da assegnare sono gli stessi del modello di figura 
4.1, infatti si sono aggiunti due membri, ma anche due coppie rotoidali e 
quindi il conteggio dei gdl con la formula di Groubler porta allo stesso 
risultato. Sono state inoltre visualizzate le forze esterne e i momenti esterni che 
agiscono sul meccanismo: forza P (forza che il  terreno esercita sul piede), 
forza P’ (forza che l’amputato esercita sul femore, ha modulo e direzione 
uguali a P, ma verso opposto) e momento d’anca Mh (momento esercitato 
dall’amputato). Affinchè il meccanismo sia in equilibrio ovviamente la somma 
dei momenti e delle forze esterne deve essere nulla, quindi Mh ha modulo 
uguale al modulo della forza P per il braccio tra le forze P e P’ e verso opposto 
al verso del momento generato da P e P’. Si è detto nei capitoli precedenti che 
nella fase di appoggio l’arto è sempre in completa estensione o a limite, nelle 
protesi per pazienti con elevata capacità muscolare, è leggermente flesso nella 
fase iniziale e finale della fase di appoggio. Nel caso in cui fosse in completa 
estensione il dispositivo di equilibrio non entrerebbe in azione perché tibia e 
femore sarabbero premuti su un riscontro, nel caso in cui fosse leggermente 
flesso invece ci sarebbe bisogno dell’intervento del dispositivo di equilibrio. 
Nella trattazione che segue verrà analizzato l’andamento, in funzione della 
percentuale del ciclo di cammino, delle forze scambiate tra i membri interni 
del meccanismo di protesi prendendo in considerazione il movimento descritto 
nel paragrafo 6.3. Si considera quindi per semplicità il caso dell’arto sempre in 
completa estensione durante la fase di appoggio, e non dovrebbe quindi entrare 
in azione il dispositivo di equilibrio. Viene però trascurata la presenza del 
riscontro e viene attribuito il compito dell’equilibrio al dispositivo costituito 
dai membri 8 e 9 al fine di evitare il collasso della protesi a causa di eventuali 
distacchi, della tibia e del femore dal riscontro, dovuti alle più svariate cause 
(come ad esempio errori di progettazione, utilizzo improprio della protesi, 
vibrazioni e altre impreviste). Inoltre in tal modo viene implementato un 
codice utilizzabile anche nel caso in cui si considerasse l’arto flesso nella fase 
iniziale e finale della fase di appoggio o una protesi attiva che possa mimare la 
fasi di flessione ed estensione naturali. Si prende in considerazione il 


























































Figura 7.1: modelli utilizzati nella fase di appoggio ((B) è modello di arto 
naturale e (A) è modello di protesi) 
(5)TELAIO
(3)

































l’andamento della forza che il piede di protesi scambia con il terreno, si 
suppone sempre verticale. Perciò si considera soltanto la componente verticale 
della forza P che il terreno esercita sul piede di arto naturale del paragrafo 1.3. 
Partendo quindi dal membro 5 (piede) e dalla forza P che il terreno esercita sul 
piede si procede ad eseguire l’equilibrio di forze e momenti sui membri del 
meccanismo.  
Le forze  e i momenti vengono indicati con indice inferiore ij a significato del 
fatto che il membro i esercita quella forza o quel momento sul membro j. Le 
forze hanno anche indice inferiore x o y per indicare la componente lungo 
l’asse x o l’asse y. I punti sul piano cartesiano che verranno mensionati sono 
quelli visibili in figura 4.20 e l’indice inferiore x o y indica il valore della 
coordinata sull’asse x o sull’asse y. Inoltre da ora in poi si stabilisce la 
seguente convenzione: le componenti delle forze lungo l’asse x e l’asse y 
hanno segno positivo se orientate come gli assi di figura 7.1 e i momenti hanno 
verso positivo se sono in senso orario e negativo se antiorario. Inoltre in figura 
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Figura 7.2: dispositivo di equilibrio e simboli finora non mensionati 
 
Sono quindi ora chiare quali siano le dimensioni “Pistone1” e “Pistone2” (che 








nella funzione “DATIINIZIALI” alle linee di comando 36 e 37 per il 
quadrilatero articolato semplice ed alle linee di comando 78 e 79 per il 
quadrilatero articolato incrociato. 
 
-Equilibrio sul membro 5 (piede): 








Equilibrio momenti  intorno a P32 (si suppone che tra tibia e piede ci sia un 




M 45 = −Py ⋅ d + Px ⋅b
d = P32 x − P11x
b = P32y − P11y
 
 
In figura 7.3 è visibile l’andamento, in funzione del ciclo di cammino, del 
momento che la tibia deve esercitare sul piede (M45). Da ora in poi si precisa 
che le forze sono espresse in percentuale del peso corporeo (% of BW) e i 











Figura 7.3: M45 espresso in %BW*m in funzione della percentuale del ciclo 












F34 x + F14 x + F54 x + F84 x = 0
F34y + F14y + F54y + F84y = 0
F54 x = −F45x
F54y = −F45y
F34 x = F34 ⋅ cosϑ 3
F34y = F34 ⋅ sinϑ 3
F14 x = F14 ⋅ cosϑ1
F14y = F14 ⋅ sinϑ1
F84 x = F84 ⋅ cosϑ 84
F84y = F84 ⋅ sinϑ 84




Equilibrio momenti intorno a CIR femore-tibia: 
€ 
−F84 x ⋅ (CIRy − PP2y ) + F84y ⋅ (CIRx − PP2y ) − F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +
+F54y ⋅ (CIRx − P32 x ) + M 54 = 0
M 54 = −M 45
               (7.2) 
 
Le equazioni 7.1 e 7.2 possono essere scritte in maniera più sintetica in 3 
equazioni lineari con tre incognite: 
€ 
F14 ⋅ cosϑ1 + F34 ⋅ cosϑ 3 + F84 ⋅ cosϑ 84 + F54 x = 0
F14 ⋅ sinϑ1 + F34 ⋅ sinϑ 3 + F84 ⋅ sinϑ 84 + F54y = 0
−F84 ⋅ cosϑ 84 ⋅ (CIRy − PP2y ) + F84 ⋅ sinϑ 84 ⋅ (CIRx − PP2y ) − F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +
+F54y ⋅ (CIRx − P32 x ) + M 54 = 0
 
 
Le tre incognite sono i moduli delle forze F14, F34 e F84. Bisogna perciò 










cosϑ1 cosϑ 3 cosϑ 84
sinϑ1 sinϑ 3 sinϑ 84
0 0
−cosϑ 84 ⋅ (CIRy − PP2y ) +
































F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +




















Una volta ricavati i moduli di F14, F34 ed F84 si ricavano le loro componenti 
lungo l’asse x e l’asse y:
 
€ 
F34 x = F34 ⋅ cosϑ 3
F34y = F34 ⋅ sinϑ 3
F14 x = F14 ⋅ cosϑ1
F14y = F14 ⋅ sinϑ1
F84 x = F84 ⋅ cosϑ 84
F84y = F84 ⋅ sinϑ 84
 
Nelle figure 7.4 e 7.5 sono visualizzate le forze esercitate sulla tibia, nelle 
componenti lungo l’asse x e l’asse y e nel modulo, per il quadrilatero semplice 












Figura 7.4: Andamento delle forze esercitate sulla tibia nel caso del 



















Figura 7.5: Andamento delle forze esercitate sulla tibia nel caso del 
quadrilatero incrociato  
 
-Equilibrio sul membro 3: 
Equilibrio forze: 
€ 






-Equilibrio sul membro 1: 
Equilibrio forze: 
€ 













-Equilibrio sul membro 8: 
Equilibrio forze: 
€ 



























F72x = −F32x − F12x − F92x
F72y = −F32y − F12y − F92y
 
  
Se non si sono commessi errori F72x ed F72y devono essere uguali 
rispettivamente a –Px e –Py, quindi avendo considerato Px nulla risulta F72x 
nulla 
 









d '= P6 x − P7 x
b'= P6y − P7y
M '= F12y ⋅ d '−F12x ⋅b'
d ' '= P6 x − P5 x
b' '= P6y − P5y
M ' '= F32y ⋅ d ' '−F32x ⋅b' '
d ' ' '= P6 x − PP1x
b' ' '= P6y − PP1y
M ' ' '= F92y ⋅ d ' ' '−F92x ⋅b' ' '




In figura 7.6 e 7.7 è visualizzato l’andamento delle forze sul femore per il 
quadrilatero semplice e incrociato rispettivamente. 
 
 
Figura 7.6: Andamento delle forze esercitate sul femore nel caso del 









Figura 7.7: Andamento delle forze esercitate sul femore nel caso del 
quadrilatero incrociato  
 
Se non si sono commessi errori M72 è il momento d’anca Mh che deve 
esercitare l’amputato per ottenere l’equilibrio dell’arto inferiore. Mh può 
quindi essere anche ricavato in maniera alternativa come il  momento della  
forza P intorno al polo P6 e analiticamente in Matlab: 
€ 
d = P6 x − P11x
b = P6y − P11y
Mh = −(Py ⋅ d − Px ⋅b)
 
ricordando sempre che Px è considerata nulla e Py è la stessa Py del cammino 
naturale.  
Si è poi ricavato il momento d’anca naturale Mhg, in funzione del ciclo di 
cammino, allo scopo di confrontarlo con quello della protesi. Si è utilizzato 
quindi il movimento del modello di arto naturale di figura 7.1B visualizzato 
nel paragrafo 4.7 nel file “CONFRONTOMOVIMENTO” e si sono utilizzate 
le componenti Px e Py della forza P che il terreno esercita sul piede nel 








della forza P intorno al polo P6 del modello di arto naturale di figura 4.2 o 
analiticamente in Matlab: 
€ 
d = P6 x − P112 x
b = P6y − P112y
Mhg = −(Py ⋅ d − Px ⋅b)
 
Nella figura 7.8 è riportato l’andamento del momento d’anca, a confronto con 
l’andamento del momento d’anca naturale Mhg, valido sia per il quadrilatero 
semplice che incrociato. 
  
Figura 7.8: Andamento del momento d’anca di protesi con quadrilatero 
semplice e incrociato e della gamba naturale 
Va notato che l’andamento del momento d’anca con protesi è lo stesso per il 
quadrilatero semplice e per quello incrociato perché si è supposto che la forza 
P avesse soltanto componente verticale, mentre si sa dal capitolo 5 che con il 
quadrilatero semplice l’amputato può sviluppare momenti Mh di valore 
inferiore rispetto a quello incrociato inclinando la retta di carico verso l’anca. 
Sempre per questo motivo inoltre il valore di Mh risulta maggiore di Mhg in 
alcune percentuali del ciclo di cammino. Quanto detto in questo paragrafo è 
stato implementato nel m-file “ANALISIFORZEAPPOGGIO” e nella 








7.3 ANALISI DELLE FORZE E DEI MOMENTI NELLA FASE DI 
VOLO 
Nella fase di volo viene considerato il movimento della protesi di arto inferiore 
visto nel paragrafo 6.3 e visualizzabile nel file “MOVIMENTOCIR2” per i 
due quadrilateri articolati. Trascurando in prima battuta le forze d’inerzia, le 
uniche forze  in gioco sono le forze peso dei membri del meccanismo. 
Vengono inoltre trascurate le forze peso dei membri 1,3, 8, 9 rispetto alle forze 
peso di piede, tibia e femore (membri 5, 2 e 4). In figura 7.9 sono visibili i 
baricentri dei membri 5, 2 e 4 in cui sono concentrare le rispettive forze peso. 
Come baricentro del piede (baricpiedeprot) si è considerato il baricentro del 
triangolo che lo schematizza, come baricentro della tibia (barictibiaprot) si è 
preso il baricentro del triangolo individuato dai punti  P8, P4, e P32, come 
baricentro del femore (baricfemoreprot) si è considerato il baricentro del 
triangolo individuato dai punti P6, P7 e P5. Il baricentro di tibia e femore è 
stato così posizionato al fine di spostare la concentrazione del peso verso i 
membri 1, 3, 8, 9 la cui forza peso è considerata trascurabile. 
Partendo dal membro 5 (piede) e dalla sua forza peso (PPp) si procede ad 
eseguire l’equilibrio di forze e momenti sui membri del meccanismo.  
I valori numerici del peso del piede di protesi (PPp), del femore di protesi 
(PFp) e della tibia di protesi (PTp) vengono assegnati, con valore positivo, nel 
file “DATIINIZIALI” come percentuale del peso corporeo e dipendono dalla 
geometria e dal materiale della protesi. Come esempio si sono presi dei valori 
leggermente inferiori al peso percentuale del peso corporeo di piede, femore e 
tibia naturali.  
 
-Equilibrio sul membro 5 (piede): 







Equilibrio momenti  intorno a P32 (si suppone che tra tibia e piede ci sia un 




M 45 = PPp ⋅ d
d = P32 x − baricpiedeprotx
 
 
In figura 7.10 è visibile l’andamento, in funzione del ciclo di cammino, del 
momento che la tibia deve esercitare sul piede (M45). Da ora in poi come nel 








peso corporeo (% of BW) e i momenti in percentuale del peso corporeo per 
metro (%BW*m). 
 
Figura 7.9: Forza peso del piede di protesi (PPp), della tibia di protesi (PTp) 






























Figura 7.10: M45 espresso in %BW*m in funzione della percentuale del ciclo 
di cammino valido per ambedue i quadrilateri  
 




F34 x + F14 x + F54 x + F84 x = 0
F34y + F14y + F54y + F84y − PTp = 0
F54 x = −F45x
F54y = −F45y
F34 x = F34 ⋅ cosϑ 3
F34y = F34 ⋅ sinϑ 3
F14 x = F14 ⋅ cosϑ1
F14y = F14 ⋅ sinϑ1
F84 x = F84 ⋅ cosϑ 84
F84y = F84 ⋅ sinϑ 84








Equilibrio momenti intorno a CIR femore-tibia: 
 
€ 
−F84 x ⋅ (CIRy − PP2y ) + F84y ⋅ (CIRx − PP2y ) − F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +
+F54y ⋅ (CIRx − P32 x ) + M 54 − PTp ⋅ (CIRx − barictibiaprotx ) = 0
M 54 = −M 45
               (7.5) 
 
Le equazioni 7.4 e 7.5 possono essere scritte in maniera più sintetica in 3 
equazioni lineari con tre incognite: 
€ 
F14 ⋅ cosϑ1 + F34 ⋅ cosϑ 3 + F84 ⋅ cosϑ 84 + F54 x = 0
F14 ⋅ sinϑ1 + F34 ⋅ sinϑ 3 + F84 ⋅ sinϑ 84 + F54y − PTp = 0
−F84 ⋅ cosϑ 84 ⋅ (CIRy − PP2y ) + F84 ⋅ sinϑ 84 ⋅ (CIRx − PP2y ) − F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +
+F54y ⋅ (CIRx − P32 x ) + M 54 − PTp ⋅ (CIRx − barictibiaprotx ) = 0
 
 
Le tre incognite sono i moduli delle forze F14, F34 e F84. Bisogna perciò 
risolvere un sistema lineare di tre equazioni in tre incognite del tipo: 
 
€ 
cosϑ1 cosϑ 3 cosϑ 84
sinϑ1 sinϑ 3 sinϑ 84
0 0
−cosϑ 84 ⋅ (CIRy − PP2y ) +
































F54 x ⋅ (CIRy − P32y ) +
−F54y ⋅ (CIRx − P32 x ) −M 54 +



























Una volta ricavati i moduli di F14, F34 ed F84 si ricavano le loro componenti 










F34 x = F34 ⋅ cosϑ 3
F34y = F34 ⋅ sinϑ 3
F14 x = F14 ⋅ cosϑ1
F14y = F14 ⋅ sinϑ1
F84 x = F84 ⋅ cosϑ 84
F84y = F84 ⋅ sinϑ 84
 
 
Nelle figure 7.11 e 7.12 sono visualizzate le forze esercitate sulla tibia, nelle 
componenti lungo l’asse x e l’asse y e nel modulo, per il quadrilatero semplice 




Figura 7.11: Andamento delle forze esercitate sulla tibia nel caso del 










Figura 7.12: Andamento delle forze esercitate sulla tibia nel caso del 
quadrilatero incrociato  
-Equilibrio sul membro 3: 
Equilibrio forze: 
€ 






-Equilibrio sul membro 1: 
Equilibrio forze: 
€ 













-Equilibrio sul membro 8: 
Equilibrio forze: 
€ 



























F72x = −F32x − F12x − F92x
F72y = −F32y − F12y − F92y + PFp
 
  
Se non si sono commessi errori F72x deve essere uguale a zero ed F72y deve 











Equilibrio momenti intorno a P6: 
€ 
d '= P6 x − P7 x
b'= P6y − P7y
M '= F12y ⋅ d '−F12x ⋅b'
d ' '= P6 x − P5 x
b' '= P6y − P5y
M ' '= F32y ⋅ d ' '−F32x ⋅b' '
d ' ' '= P6 x − PP1x
b' ' '= P6y − PP1y
M ' ' '= F92y ⋅ d ' ' '−F92x ⋅b' ' '
d ' ' ' '= P6 x − baricfemoreprotx
M ' ' ' '= −PFp ⋅ d ' ' ' '
M 72 = −(M '+M ' '+M ' ' '+M ' ' ' ') = Mh
 
 
In figura 7.13 e 7.14 è visualizzato l’andamento delle forze sul femore per il 
quadrilatero semplice e incrociato rispettivamente. 
 
Figura 7.13: Andamento delle forze esercitate sul femore nel caso del 









Figura 7.14: Andamento delle forze esercitate sul femore nel caso del 
quadrilatero incrociato  
 
Se non si sono commessi errori M72 è il momento d’anca Mh che deve 
esercitare l’amputato per ottenere l’equilibrio dell’arto inferiore. Mh può 
quindi essere anche ricavato in maniera alternativa come il momento  della 
forza peso totale della protesi (Ptotalep = PPp+PTp+PFp) rispetto al polo P6. 
Si ricava inoltre il baricentro totale della protesi (baricprot) trovato con la 
media pesata dei baricentri di piede, femore e tibia. 
€ 
baricprotx =
(baricfremoreprotx ⋅PFp + barictibiaprotx ⋅PTp + baricpiedeprotx ⋅PPp)
PFp + PTp + PPp
Mh = Ptotalep ⋅ (P6 x − baricprotx )
 
Si è poi ricavato il momento d’anca naturale Mhg, in funzione del ciclo di 
cammino, allo scopo di confrontarlo con quello della protesi. Si è utilizzato 
quindi il movimento del modello di arto naturale di figura 4.2 visualizzato nel 
paragrafo 4.7 nel file “CONFRONTOMOVIMENTO” e si sono utilizzate le 








Figura 7.15: Forza peso del piede naturale della gamba vera (PPgv), della 
tibia naturale (PTgv) e del femore naturale (PFgv) 
(3)

















La forza peso del piede (PPgv) è concentrata nel baricentro del triangolo che 
schematizza il piede,  la forza peso della tibia (PTgv) è concentrata nel 
baricentro dell’asta che schematizza la tibia,  la forza peso del femore (PFgv) è 
concentrata nel baricentro dell’asta che schematizza il femore. I valori 
numerici del peso del piede naturale (PPgv), del femore naturale (PFgv) e della 
tibia naturale (PTgv) vengono assegnati, con valore positivo, nel file 
“DATIINIZIALI” come percentuale del peso corporeo [4]. 
Mhg quindi si ricava come il momento  della forza peso totale dell’arto 
naturale (Ptotalegv = PPgv+PTgv+PFgv) intorno al polo P6. Si ricava inoltre il 
baricentro totale dell’arto naturale (baricgv) trovato con la media pesata dei 
baricentri di piede, femore e tibia. 
€ 
baricprotx =
(baricfremoregvx ⋅PFgv+ barictibiagvx ⋅PTgv+ baricpiedegvx ⋅PPgv)
PFgv+ PTgv + PPgv
Mhg = Ptotalegv ⋅ (P6 x − baricgvx )
 
Nelle figure 7.16 e 7.17 è riportato l’andamento del momento d’anca, a 
confronto con l’andamento del momento d’anca naturale Mhg, rispettivamente  




Figura 7.16: Andamento del momento d’anca di protesi con quadrilatero 









Figura 7.17: Andamento del momento d’anca di protesi con quadrilatero 
incrociato e della gamba naturale 
Quanto detto in questo paragrafo è stato implementato in Matlab nel m-file 
“ANALISIFORZEVOLO” e nella funzione “forze1” che vengono analizzati 

















7.4 OTTIMIZZAZIONE DELLA POSIZIONE DEL DISPOSITIVO 
DI EQUILIBRIO 
 
Nel paragrafo 7.2 si è detto che il dispositivo di equilibrio era posizionato tra la 
tibia e il femore, cioè i membri 8 e 9 erano uno sulla tibia e l’altro sul femore. 
Ci si potrebbe chiedere perché uno dei due membri, o entrambe, non possa 
essere posizionato su una delle aste laterali. La spiegazione di tale scelta è 
dovuta a motivi costruttivi e di stabilità costruttiva degli organi che 
compongono il quadrilatero articolato. Osserviamo la figura 7.18. Finora si è 
rappresentata la protesi soltanto sul piano sagittale, ma ne vediamo ora uno 













Figura 7.18: Vista frontale e laterale del meccanismo di protesi con 
quadrilatero articolato semplice 
 
Posizionando il dispositivo di equilibrio tra i membri (2) e (4) si hanno due 
membri (3) e due membri (1). Se si fosse posizionato tale dispositivo su uno 
dei membri laterali (membro 1 o membro 3), o addirittura su ambedue i 
membri laterali, il membro laterale su cui era posizionato il dispositivo sarebbe 


























perché sarebbero state male equilibrate eventuali forze di spinta che non sono 
sul piano sagittale, dovute a fenomeni imprevisti come traumi e urti, che 
causano movimenti di tibia e femore al di fuori del piano sagittale. Tali 
fenomeni causano un uso improprio dell’articolazione, infatti nell’articolazione 
di ginocchio naturale sono responsabili della rottura dei legamenti crociati, il 
che corrisponderebbe alla rottura delle aste laterali del quadrilatero articolato.  
Inoltre ci potrebbero essere motivazioni costruttive: dopo aver calcolato la 
corsa massima del pistone, il pistone potrebbe non essere compreso, come 
spesso accade, tra i membri del quadrilatero, si è quindi costretti a vincolare il 
dispositivo di equilibrio al di fuori dell’area interna del quadrilatero.  Si 
capisce quindi che si può andare al di fuori del membro 2 e 4 vincolando il 
dispositivo su un punto della tibia o del femore, ma è difficile andare al di 
fuori dei membri 1 e 3 perché questi dovrebbero essere prolungati e 
sovradimensionati, aumentando le dimensioni e il peso della protesi. 
A questo punto si capisce che il punto PP1 è costretto a stare tra le coppie 
rotoidali del membro 2 e il punto PP2 e costretto a stare tra le coppie rotoidali 
del membro 4. Si è deciso quindi di calcolare la posizione ottima del 
dispositivo di equilibrio facendo variare la distanza “Pistone1”, di figura 7.18, 
per valori compresi tra 0 e a2 e di far variare la distanza “Pistone2” per valori 
compresi tra 0 e a4. Poi si è  calcolato il modulo di F14, F84, ed F34 in ogni 
percentuale del ciclo di cammino (da 0% a 100%, quindi sia nella fase di 
appoggio che nella fase di volo), poi si è eseguita la media dei i moduli delle 
tre forze (la media dei moduli di F14, la media dei i moduli di F84 e la media 
dei moduli di F34), poi si sono sommate le tre medie delle tre forze, e infine si 
è scelta la posizione per cui fosse minima tale somma. Discretizzando la 
distanza a2 in n intervalli le posizioni possibili di PP1 sono n+1. 
Discretizzando a4 in m intervalli le posizioni possibili di PP2 sono m+1. Alla 
fine le possibili posizioni da valutare sono (n+1)*(m+1). Nel nostro caso si 
sono impostate n=10 ed m=10, quindi sono 121 le possibili combinazioni di 
posizioni da valutare del dispositivo di equilibrio. I valori ottimi ottenuti nel 
nostro caso sono (in metri) per il quadrilatero semplice: 
pistone1 = 0.032; 
pistone2 = 0.0074; 
e per quello incrociato: 
pistone1 = 0; 
pistone2 = 0; 
Tali valori vanno inseriti nella funzione “DATINIZIALI” ed utilizzati per il 
calcolo delle forze e dei momenti analizzati nei paragrafi 7.2 e 7.3. 
Se non si ottimizza la posizione del dispositivo di equilibrio si incorre in 
grafici delle forze con valori di picco che tendono ad infinito (fino a 5*10^5% 
del peso corporeo) perché dal punto di vista analitico il determinante della 
matrice dei sistemi 7.3 e 7.6 (matrice A alla linea di comando 23 in “forze2” e 








sistema è impossibile o indeterminato. Dal punto di vista fisico vuol dire che 
l’equilibrio di forze e momenti voluto sul membro non è possibile (ad esempio 
nel caso dell’equilibrio di 4 forze nella funzione “forze2” se accade che tre 
forze passano per un punto non ci può essere equilibrio).  
Poi il file “POSIZIONEPISTONE” plotta i due meccanismi con il meccanismo 











Figura 7.19: meccanismo di protesi con quadrilatero semplice e dispositivo di 











Figura 7.20: meccanismo di protesi con quadrilatero incrociato e dispositivo 
di equilibrio in posizione ottimale 
 
   
CONCLUSIONI E SVILUPPI FUTURI 
 
Si riporta il confronto tra meccanismo di protesi di arto inferiore con 
quadrilatero articolato semplice, e incrociato, oggetto del progetto di tesi. I 
parametri valutati sono: 
- similitudine del movimento tra protesi e arto naturale (1) 
- possibilità di controllo della stabilità (2) 
- controllabilità della stabilità (3). 
Come analizzato nel capitolo 7 le forze nei meccanismi con i due quadrilateri 
hanno valori e andamenti simili, perciò non si prevedono differenze rilevanti 
per quanto riguarda la resistenza strutturale dei due meccanismi e, di 
conseguenza, a parità di materiale, non ci sono differenze di peso 
considerevoli. 
Valutando i suddetti parametri, e considerando la distinzione tra protesi con 
sistemi di controllo attivi e passivi, si assegnano i seguenti giudizi: 
PROTESI PASSIVE 
QUADRILATERO SEMPLICE QUADRILATERO INCROCIATO 
(1)  SCARSO (1) OTTIMO 
(2) OTTIMO (2) SCARSO 
(3) BUONO (3) SCARSO 
 
PROTESI ATTIVE 
QUADRILATERO SEMPLICE QUADRILATERO INCROCIATO 
(1)  SCARSO (1) OTTIMO 
(2) OTTIMO (2) OTTIMO 
(3) OTTIMO (3) OTTIMO 
  
La similitudine del movimento è stata analizzata nel paragrafo 4.7 e 
visualizzata nel file “CONFRONTOMOVIMENTO” e nel confronto risulta 
chiaramente migliore il meccanismo con quadrilatero incrociato come ci si 
aspettava osservando l’anatomia dell’articolazione naturale di ginocchio. In tal 
caso il sistema di controllo attivo o passivo non influisce in nessun modo sulla 
cinematica dei due meccanismi e non apporta quindi vantaggi alle protesi.  
La possibilità di controllo della stabilità nel caso di protesi passive è stata 
ampiamente studiata nel capitolo 5 e si è visto che, dal confronto, risultava 
nettamente vantaggioso il quadrilatero semplice grazie alla posizione elevata 
 
  133 
dei CIR femore-tibia ed alla possibilità di intervenire in maniera sostanziale  su 
questo parametro apportando piccole variazioni alla geometria del quadrilatero 
semplice. Il quadrilatero incrociato risulta utilizzabile in rari casi di capacità 
muscolare simile a quella di un soggetto normodotato. Nel caso di protesi con 
controllo attivo non c’è più bisogno, come spiegato nel capitolo 5, di verificare 
la condizione di possibilità di controllo della stabilità. In teoria con le protesi 
attive il problema del controllo è totalmente risolto a patto che si riesca a 
progettare un meccanismo in grado di “riconoscere” la tipologia di movimento 
effettuata dall’amputato e comportarsi di conseguenza imitando al meglio i 
movimenti dell’arto naturale. E’ comprensibile, quindi, che la notevole 
difficoltà di progettazione dei sistemi attivi e gli alti costi ne limitano la 
diffusione. 
Nel capitolo 6 si è visto che è impossibile riprodurre il movimento del 
cammino naturale con protesi passive. Con le diverse tipologie di quadrilatero 
semplice si possono soddisfare le esigenze di amputati con diverse capacità 
muscolari e riabilitative. Invece il quadrilatero incrociato è ancora una volta 
utilizzabile in rari casi di elevata capacità nel generare momento d’anca. Anche 
in questo caso, in teoria, il dispositivo di controllo attivo risolve ogni tipo di 
problema e permette una controllabilità ottimale generando un movimento 
somigliante all’arto inferiore naturale. 
Quindi se si prendono in considerazioni protesi passive si è obbligati a 
scegliere, in quasi tutti i casi, il quadrilatero articolato semplice per favorire 
l’aspetto funzionale del cammino a discapito di quello estetico.  
Se si considerano invece protesi attive si è in grado, in teoria, di realizzare una 
protesi che non presenta nessuno svantaggio per quanto riguarda i parametri di 
valutazione considerati. Si auspica quindi, come futuro sviluppo, la 
realizzazione di una protesi con sistema di controllo attivo e quadrilatero 
incrociato. La progettazione di un tale dispositivo risulta complessa e costosa e 
implica, a causa della presenza di una forte componente elettronica oltre che 
meccanica,  la collaborazione di più specializzazioni nella branca 






• APPENDICE AL PARAGRAFO 4.4 
Analizziamo la funzione “Angoliquadrilatero1”. 
 
 






































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
•Linea di comando 1: nella function vengono chiamati in ingresso i vettori 
“t4in” e “t2in” contenenti i valori dei gradi di libertà   e   in diversi istanti 
del ciclo di cammino. Inoltre vengono chiamati i lati del quadrilatero a1, a2, 
a3, a4 ed il valore “t1dato” che è il valore di    nell’istante iniziale e verrà 
precisato in seguito a cosa serve.   
•Linea di comando 3: viene chiamato un ciclo for al fine di calcolare  e   
corrispondenti ad ogni valore dei dati di ingresso.  
•Linee di comando da 4 a 27: viene inserita la formula (4.9) e vengono 
considerati, a livello analitico, 4 possibili angoli, quindi 4 possibili valori di
poiché ognuna delle due funzioni arcotangente ha per risultato due angoli 
compresi tra 0° e 360°.  
•Linee di comando da 27 a 45: si inserisce la formula (4.10) che deve essere 
calcolata per i 4 possibili valori di  , quindi si avrebbero 4 valori di  ,ma 
va considerato il fatto che ogni funzione arcoseno ha per risultato due angoli. 
In definitiva si hanno 8 possibili valori di  e quindi otto possibili 
combinazioni valide di  e .  
•Linee di comando da 45 a 171: tra queste otto combinazioni analiticamente 
valide si devono trovare le due fisicamente possibili. Quindi si scrivono le 
equazioni (4.2.1) e (4.2.2) per le otto combinazioni e si vede che solo due di 
queste otto verificano ambedue le uguaglianze delle due equazioni. 
•Linee di comando da 171 a 203: una volta trovate le due configurazioni 
fisicamente possibili si deve scegliere quella che realmente è presente nella 
protesi. Per fare ciò si è pensato di scegliere il valore di  che nell’istante i+1 
fosse più vicino al precedente istante i. Si sceglie poi il valore di  che è in 
combinazione con  . Risulta evidente quindi che deve essere inserito 
dall’utente il primo valore di    , cioè il valore corrispondente all’istante 
iniziale del ciclo di cammino, scegliendo tra i due fisicamente possibili quello 
realmente presente nella protesi. Ecco perché la function ha in ingresso il 
valore “t1dato”. Tale valore si può ricavare graficamente disegnando il 
quadrilatero articolato con i valori in ingresso di  e  e si procede poi a 






































































• APPENDICE AL PARAGRAFO 4.5 







































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice, del tutto simile al caso precedente: 
•Linea di comando 1: nella function vengono chiamati in ingresso i vettori 
“t4in” e “t2in” contenenti i valori dei gradi di libertà   e   in diversi istanti 
del ciclo di cammino. Inoltre vengono chiamati i lati del quadrilatero a1, a2, 
a3, a4 ed il valore “t1dato” che è il valore di    nell’istante iniziale e verrà 
precisato in seguito a cosa serve.   
•Linea di comando 5: viene chiamato un ciclo for al fine di calcolare  e   
corrispondenti ad ogni valore dei dati di ingresso.  
•Linee di comando da 6 a 26: viene inserita la formula (4.19) e vengono 
considerati, a livello analitico, 4 possibili angoli, quindi 4 possibili valori di
poiché ognuna delle due funzioni arcotangente ha per risultato due angoli 
compresi tra 0° e 360°.  
•Linee di comando da 27 a 42: si inserisce la formula (4.20) che deve essere 
calcolata per i 4 possibili valori di  , quindi si avrebbero 4 valori di 
€ 
ϑ 3  ,ma 
va considerato il fatto che ogni funzione arcoseno ha per risultato due angoli. 
In definitiva si hanno 8 possibili valori di 
€ 
ϑ 3  e quindi otto possibili 
combinazioni valide di  e .  
•Linee di comando da 43 a 167: tra queste otto combinazioni analiticamente 
valide si devono trovare le due fisicamente possibili. Quindi si scrivono le 
equazioni (4.12.1) e (4.12.2) per le otto combinazioni e si vede che solo due di 
queste otto verificano ambedue le uguaglianze delle due equazioni. 
•Linee di comando da 168 a 198: una volta trovate le due configurazioni 
fisicamente possibili si deve scegliere quella che realmente è presente nella 
protesi. Per fare ciò si è pensato di scegliere il valore di  che nell’istante i+1 
fosse più vicino al precedente istante i. Si sceglie poi il valore di  che è in 
combinazione con  . Risulta evidente quindi che deve essere inserito 
dall’utente il primo valore di    , cioè il valore corrispondente all’istante 
iniziale del ciclo di cammino, scegliendo tra i due fisicamente possibili quello 
realmente presente nella protesi. Ecco perché la function ha in ingresso il 
valore “t1dato”. Tale valore si può ricavare graficamente disegnando il 
quadrilatero articolato con i valori in ingresso di  e  e si procede poi a 
































































• APPENDICE AL PARAGRAFO 4.6 






































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando 1:  viene creata la function “DATIINIZIALI” 
• Linee di comando da 2 a 53: vengono inseriti i dati del quadrilatero articolato 
semplice (chiamato QUADRILATERO 1) visibili in figura 4.9 e calcolate le 
dimensioni, utili nel proseguo del progetto, illustrate in figura 4.11. E’ da 
notare che nelle linee di comando 36 e 37 vengono inserite due dimensioni non 
citate nel paragrafo 4.6 il cui significato verrà specificato in seguito. Inoltre al 
rigo 26 viene inserito il valore dell’angolo “t1datoall” che è il valore dell’ 
angolo 
€ 
ϑ1 nella posizione di allineamento (standing position) ed è necessario il 
suo inserimento per i motivi spiegati nel paragrafo 4.4.1. 
• Linee di comando da 54 a 93: vengono inseriti i dati del quadrilatero 
articolato incrociato (chiamato QUADRILATERO 2) visibili in figura 4.10 e 
calcolate le dimensioni, utili nel proseguo del progetto, illustrate in figura 4.12. 
Anche in questo caso si fa notare che nelle linee di comando 78 e 79 vengono 
inserite due dimensioni non citate nel paragrafo 4.6 il cui significato verrà 
specificato in seguito. Inoltre al rigo 67 viene inserito il valore dell’angolo 
“t1datoall2” che è il valore dell’ angolo 
€ 
ϑ1 nella posizione di allineamento 
(standing position) ed è necessario il suo inserimento per i motivi spiegati nel 
paragrafo 4.5.1. 
• Linee di comando da 94 a 125: vengono riprodotte le curve di KNEE 
ANGLE, HIP ANGLE e ANKLE ANGLE di figura 1.4 tramite interpolazione 
con comando spline di Matlab. Vengono poi ricavati gli angoli utilizzati nel 
modello di protesi di arto inferiore tramite le formule 4.21. 
• Linee di comando da 125 a 141: Viene ricavato il valore dell’angolo di 
inclinazione della forza P con la formula (4.22) in diverse percentuali della 
stance phase. Il primo e l’ultimo valore del vettore dell’angolo 
€ 
α  vengono 
posti uguali al secondo e al penultimo valore, rispettivamente, perché sono 
delle forme indeterminate del tipo atan(0/0) che producono in matlab l’output 
Nan (not a number).  
• Linee di comando da 142 a 148: vengono inseriti i valori “t1dato1” e 
“t1dato2” che sono i valori di 
€ 
ϑ1 nel quadrilatero semplice e incrociato, 
rispettivamente, nella primo istante del ciclo di cammino. La motivazione della 
loro introduzione è specificata nei paragrafi 4.4.1 e 4.5.1. 
• Linee di comando da 149 a 159: Vengono inseriti il peso di tibia, piede e 
femore della gamba naturale, e poi della protesi, normalizzati rispetto al peso 
corporeo ed in percentuale. Il loro utilizzo sarà spiegato e chiarito nella parte 
conclusiva del progetto. 
• Linee di comando da 160 a 244: Tutti i dati iniziali fin ora considerati 
vengono disposti all’ interno della matrice “Datiiniziali” che verrà richiamata 
in ogni function del progetto. In questo modo variando i dati iniziali nella 





































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 79: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 80 a 134: vengono plottati i grafici di HIP ANGLE, 
KNEE ANGLE, ANKLE ANGLE e delle componenti della forza P lungo x e y 
e dell’angolo di inclinazione della forza P in funzione della percentuale del 
ciclo di cammino 
• Linea di comando da 135 a 201: vengono disegnati il meccanismo di protesi 
con quadrilatero articolato semplice e il modello di gamba naturale con le 
convenzioni viste nella figura 4.20 
• Linea di comando da 202 a 265: vengono disegnati il meccanismo di protesi 
con quadrilatero articolato incrociato e il modello di gamba naturale con le 
convenzioni viste nella figura 4.20 
• Linea di comando da 266 a 310: sono digitati i comandi di plot delle figure 


























• APPENDICE AL PARAGRAFO 4.7 











































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 142: viene plottato il modello dell’ arto inferiore 
naturale in diversi istanti della percentuale del ciclo di cammino. Da 0% a 65% 
del ciclo di cammino viene utilizzato il modello della stance phase di figura 
4.2, mentre da 65% a 100% viene utilizzato il modello della swing phase di 
figura 4.4. Per le convenzioni utilizzate si fa riferimento sempre alla figura 
4.20 
• Linea di comando da 143 a 261: viene plottato il modello dell’ arto inferiore 
naturale sovrapposto a quello della protesi di arto inferiore con quadrilatero 
articolato incrociato in diversi istanti della percentuale del ciclo di cammino. 
Da 0% a 65% del ciclo di cammino vengono utilizzati i modelli della stance 
phase di figura 4.1 e 4.2, mentre da 65% a 100% vengono utilizzati i modelli 
della swing phase di figura 4.3 e 4.4. Per le convenzioni utilizzate si fa 
riferimento sempre alla figura 4.20 
• Linea di comando da 262 a 368: viene plottato il modello dell’ arto inferiore 
naturale sovrapposto a quello della protesi di arto inferiore con quadrilatero 
articolato semplice in diversi istanti della percentuale del ciclo di cammino. Da 
0% a 65% del ciclo di cammino vengono utilizzati i modelli della stance phase 
di figura 4.1 e 4.2, mentre da 65% a 100% vengono utilizzati i modelli della 
swing phase di figura 4.3 e 4.4. Per le convenzioni utilizzate si fa riferimento 
sempre alla figura 4.2 
 
 





























• APPENDICE AL PARAGRAFO 5.3 



















































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 139: Viene disegnata la polare del CIR del 
quadrilatero articolato semplice, tenendo fissa la tibia e muovendo il femore 
per angoli di piega dell’articolazione di ginocchio (KNEE ANGLE) che vanno 
da 0° a 130°  con passo di 5°. Viene inoltre disegnata la posizione del 
quadrilatero articolato per ogni rispettivo CIR 
• Linea di comando da 140 a 197: Viene disegnata la polare del CIR del 
quadrilatero articolato incrociato, tenendo fissa la tibia e muovendo il femore 
per angoli di piega dell’articolazione di ginocchio (KNEE ANGLE) che vanno 
da 0° a 130°  con passo di 5°. Viene inoltre disegnata la posizione del 
quadrilatero articolato per ogni rispettivo CIR 





























































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 164: viene ricavata la polare del CIR del 
quadrilatero articolato semplice, tenendo fissa la tibia e muovendo il femore 
per angoli di piega dell’articolazione di ginocchio (KNEE ANGLE) che vanno 
da 0° a 130°  con passo di 5°. Viene inoltre disegnato tutto l’arto inferiore nella 
standing position e la polare del CIR viene disegnata a ridosso dell’arto 
inferiore. 
• Linea di comando da 165 a 242: viene ricavata la polare del CIR del 
quadrilatero articolato incrociato, tenendo fissa la tibia e muovendo il femore 
per angoli di piega dell’articolazione di ginocchio (KNEE ANGLE) che vanno 
da 0° a 130°  con passo di 5°. Viene inoltre disegnato tutto l’arto inferiore nella 
standing position e la polare del CIR viene disegnata a ridosso dell’arto 
inferiore. 
• Linea di comando da 254 a 292: vengono ricavate le rette di carico limite per 
la possibilità di controllo della stabilità per il quadrilatero semplice e viene 
plottato il diagramma della stabilità di figura 5.10 ricordando che i CIR 
femore-tibia ottenuti con angoli di piega compresi tra 0° e 20° devono trovarsi 
nella zona E di figura 5.2, mentre i CIR femore-tibia ottenuti con angoli di 
piega tra 0° e 70° devono trovarsi nella zona F di figura 5.2 
• Linea di comando da 293 a 345: vengono ricavate le rette di carico limite per 
la possibilità di controllo della stabilità per il quadrilatero incrociato e viene 
plottato il diagramma della stabilità di figura 5.11 ricordando che i CIR 
femore-tibia ottenuti con angoli di piega compresi tra 0° e 20° devono trovarsi 
nella zona E di figura 5.2, mentre i CIR femore-tibia ottenuti con angoli di 
piega tra 0° e 70° devono trovarsi nella zona F di figura 5.2 










































• APPENDICE AL PARAGRAFO 6.3 

























































































































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 80 a 97: vengono impostati i gradi di libertà del 
modello di figura 4.1 per simulare il movimento della protesi di arto inferiore 
nella stance phase 
• Linea di comando da 97 a 172: viene rappresentato il movimento della 
protesi di arto inferiore di un amputato con quadrilatero incrociato e i relativi 
CIR femore-tibia nella stance phase 
• Linea di comando da 172 a 194: vengono impostati i gradi di libertà del 
modello di figura 4.1 per simulare il movimento della protesi di arto inferiore 
nella swing phase 
• Linea di comando da 194 a 252: viene rappresentato il movimento della 
protesi di arto inferiore di un amputato con quadrilatero incrociato nella swing 
phase 
 • Linea di comando da 253 a 270: vengono impostati i gradi di libertà del 
modello di figura 4.1 per simulare il movimento della protesi di arto inferiore 
nella stance phase 
• Linea di comando da 271 a 345: viene rappresentato il movimento della 
protesi di arto inferiore di un amputato con quadrilatero semplice e i relativi 
CIR femore-tibia nella stance phase 
• Linea di comando da 345 a 367: vengono impostati i gradi di libertà del 
modello di figura 4.1 per simulare il movimento della protesi di arto inferiore 
nella swing phase 
• Linea di comando da 367 a 425: viene rappresentato il movimento della 

















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 80 a 267:vengono realizzate le figure 6.5 e 6.6 
• Linea di comando da 267 a 286: vengono impostati i gradi di libertà del 
modello di figura 4.1 per simulare il movimento della protesi di arto inferiore 
per l’amputato con angolo d’anca compreso tra 20° e -25° 
• Linea di comando da 287 a 360: viene rappresentata la polare dei CIR di 
figura 6.4A e 6.4B durante il movimento di una protesi con quadrilatero 
articolato semplice e incrociato 
• Linea di comando da 361 a 419: viene calcolata la distanza tra CIR e retta di 
carico in ogni percentuale del ciclo di cammino per il quadrilatero semplice,  
• Linea di comando da 419 a 489: viene calcolata la distanza tra CIR e retta di 











































• APPENDICE AL PARAGRAFO 7.2 







































































Spieghiamo ora il significato del codice: 
• Linea di comando 1: vengono chiamati i dati necessari al calcolo delle forze 
sui vari membri   
• Linea di comando da 3 a 92: vengono inserite le formule viste nel paragrafo 

















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 115: viene ricavato il momento d’anca Mhg della 
gamaba naturale 
• Linea di comando da 116 a 139: vengono impostati i gradi di libertà per 
definire il movimento descritto nel paragrafo 6.3 
• Linea di comando da 139 a 315: vengono ricavati e plottati gli andamenti 
delle forze (richiamando la function “forze2”) sui membri del meccanismo e 
del momento Mh per la protesi con quadrilatero semplice. 
• Linea di comando da 316 a 492: vengono ricavati e plottati gli andamenti 
delle forze (richiamando la function “forze2”) sui membri del meccanismo e 
del momento Mh per la protesi con quadrilatero incrociato. 
 




























































• APPENDICE AL PARAGRAFO 7.3 









































































Spieghiamo ora il significato del codice: 
• Linea di comando 1: vengono chiamati i dati necessari al calcolo delle forze 
sui vari membri   
• Linea di comando da 3 a 89: vengono inserite le formule viste nel paragrafo 







































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 330: vengono ricavati e plottati gli andamenti delle 
forze (richiamando la function “forze1”) sui membri del meccanismo e del 
momento Mh per la protesi con quadrilatero semplice. Viene inoltre ricavato il 
momento della gamba naturale Mhg come spiegato nel paragrafo 7.3 
• Linea di comando da 330 a 552: vengono ricavati e plottati gli andamenti 
delle forze (richiamando la function “forze1”) sui membri del meccanismo e 








































• APPENDICE AL PARAGRAFO 7.4 
Analizziamo l’m-file “POSIZIONEPISTONE” 
 
 






















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Viene ora spiegato il significato del codice: 
• Linea di comando da 5 a 80: vengono richiamati i dati iniziali dalla function 
“DATIINIZIALI” 
• Linea di comando da 81 a 452: viene calcolata la posizione ottima del 
dispositivo di equilibrio per il meccanismo con quadrilatero semplice 
valutando 121 combinazioni possibili. Viene poi plottato il meccanismo con il 
dispositivo di equilibrio. 
• Linea di comando da 452 a 822: viene calcolata la posizione ottima del 
dispositivo di equilibrio per il meccanismo con quadrilatero incrociato 
valutando 121 combinazioni possibili. Viene poi plottato il meccanismo con il 
dispositivo di equilibrio.
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